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Introduction générale 
 
La population vieillissante, l’augmentation de maladies dégénératives de l’os comme 
l’ostéoporose et d’accidents dus aux changements des conditions de vie du XXème siècle ont 
conduit à une augmentation drastique du nombre de fractures et traumas de l’os, 
particulièrement dans les pays industrialisés où c’est devenu un problème de santé publique. 
Lorsque l’os d’un patient est manquant, défectueux ou s’il est atteint d’une maladie, la 
médecine a recours soit à des greffes osseuses, soit à des substituts afin de faciliter la 
réparation du tissu. L’autogreffe, qui consiste à transférer du tissu osseux d’un site à un autre 
sur un même patient, reste aujourd’hui la solution la plus efficace en termes de réparation 
osseuse. Cependant, la chirurgie qu’elle implique s’avère pénible et douloureuse et présente 
un risque d’infection important ajoutés un coût élevé. De plus, la quantité d’os disponible est 
limitée et, dans le cas de patient âgés surtout, sa qualité peut être altérée.  La demande de 
substituts osseux est donc en constante augmentation et ce domaine représente un marché 
économique important. Dans la cadre de la chirurgie mini-invasive, les matériaux injectables 
sont une alternative attractive car ils améliorent grandement le confort du patient en réduisant 
le temps de l’opération et d’hospitalisation, le risque d’infection et les douleurs post-
opératoires. 
Les progrès réalisés dans la recherche fondamentale ces dernières décennies ont 
conduit à une augmentation considérable de la qualité des matériaux de substitution osseuse. 
En effet, la performance biologique souhaitée d’un biomatériau est passé d'un rôle passif, où 
son seul objectif est d’être accepté par le corps (c’est-à-dire qu’il ne doit pas déclencher de 
réponse immunitaire chez l’hôte), à un rôle actif dans lequel il interagit et instruit son 
environnement biologique, par exemple en y incorporant des molécules spécifiques 
impliquées dans certains processus biologiques. Ainsi, un biomatériau ne doit plus se 
contenter d’être inerte mais doit aussi être bioactif, c’est-à-dire entraîner une réponse positive 
en favorisant les interactions matériau-cellules pour faciliter la réparation tissulaire. 
Les  matériaux de substitution osseuse sont traditionnellement basés sur les 
biocéramiques. Celles-ci peuvent être optimisées en termes de composition, structure et 
porosité et ont démontré de très bonnes propriétés en termes de biocompatibilité et 
ostéoconductivité. Cependant, elles présentent de faibles propriétés mécaniques et se 
dégradent trop lentement. Ainsi, les efforts se tournent aujourdhui de plus en plus vers les 
polymères pour leur grande polyvalence. On les retrouve sous différentes formes : substitut 
polymère solide, mélangés avec des céramiques pour lobtention de matériaux composites, 
éponge, hydrogel. Les hydrogels sont une alternative émergente et pertinente car leurs 
propriétés leur confèrent une viscoélasticité proche de celle des tissus biologiques et 
fournissent un microenvironnement physiologique approprié pour lencapsulation de cellules. 
La recherche dinteractions biologiques entre le biomatériau et les cellules  a encouragé 
lutilisation de  polymères dorigine naturelle et la modification chimique des substrats avec 
des motifs de reconnaissance cellulaire spécifiques. 
Dans ce contexte, lobjectif principal de ce travail a été lélaboration de biomatériaux 
biomimétiques à base dacide hyaluronique (HA) pour la régénération osseuse. En effet, de 
par sa  présence naturelle dans le corps humain et ses multiples possibilités de modification 
chimique pour la réticulation ou le greffage de molécules dintérêt, le HA possède un fort 
potentiel pour lélaboration dhydrogels pour lingénierie tissulaire. Ces recherches ont été 
effectuées au sein de léquipe « structure et modification des polysaccharides » au centre de 
recherche des macromolécules végétales (Cermav-CNRS), dans le cadre dun projet ANR 
visant à élaborer de nouveaux ciments composites comme biomatériau pour la reconstruction 
osseuse. Notre rôle dans le projet ANR était délaborer un adjuvant biocompatible, qui 
thermogélifie à 37°C pour assurer la cohésion de la pâte dans le corps humain, et qui  favorise 
ladhésion et le développement de cellules osseuses. 
La première étape de ce travail a été de développer une méthode de modification 
chimique simple et efficace de lacide hyaluronique. Afin de pouvoir lui greffer 
simultanément un polymère thermogélifiant conférant les propriétés physiques requises et 
différents peptides dadhésion cellulaire pour les propriétés biologiques, nous nous sommes 
inspirés de la chimie « clic » qui permet une haute sélectivité et de hauts rendements dans des 
conditions douces. Nous avons mis au point une méthode de couplage qui nous a permis de  
greffer de façon quantitative différentes molécules dintérêts aux propriétés variables. Nous 
avons ensuite sélectionné des peptides dadhésion cellulaire et un polymère thermosensible 
afin de les greffer au HA. Ces produits ont ensuite été caractérisés par rhéologie et dépôt de 
cellules. 
Le premier chapitre de ce manuscrit situe ce travail dans son contexte bibliographique. 
Dans une première partie nous nous intéresserons au tissu osseux, notamment les cellules et la 
matrice extracellulaire qui le constituent, afin de mieux comprendre les caractéristiques que 
doit présenter un biomatériau sensé le mimer. Nous présenterons ensuite  les différents 
polymères utilisés pour la fabrication dhydrogels injectables, notamment les polymères 
naturels, ainsi que leur fonctionnalisation avec des peptides dadhésion cellulaire, notamment 
la séquence RGD. La dernière partie sintéressera plus particulièrement aux quelques 
exemples dhydrogels fonctionnalisés avec des peptides spécifiques au tissu osseux  trouvés 
dans la littérature. 
Le second chapitre sera consacré à la méthode de modification chimique de lacide 
hyaluronique mise au point. Il présente dans un premier temps le concept de « chimie clic » 
afin dexpliquer le choix de la méthode employée.  Il sagit dun couplage entre un motif 
maléimide préalablement greffé sur la chaîne de HA et une fonction thiol présente sur la 
molécule à greffer. Des dérivés de HA linéaires et réticulés ont été obtenus et caractérisés. 
Linfluence des conditions de réactions telles que les masses molaires ou les quantités de 
réactifs ont été étudiées. 
La préparation dhydrogels de HA comportant des peptides dadhésion cellulaire 
spécifiques à los est étudiée dans le chapitre 3. La stratégie adoptée consiste à greffer ces 
peptides sur des gels supports de HA-méthacrylate photopolymérisables. Ces gels ont été mis 
au point au laboratoire parallèlement à ce travail et nous ont offert un support idéal pour des 
tests biologiques. Une deuxième partie du chapitre 3 est consacrée à la fonctionnalisation des 
extrémités dun polymère thermosensible, le Pluronic F-127 avec des fonctions thiols. Des 
dérivés de HA thermosensibles ont alors été obtenus grâce à une méthode de greffage thiol-
ène qui sopère sous UV. Ces produits ont été étudiés par rhéologie. 
Enfin, le dernier chapitre est consacré à la description des méthodes expérimentales 
générales utilisées et des différentes synthèses chimique mise au point au cours de ce travail.  
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I. Etude bibliographique 
I.1.Le tissu osseux 
Les os du squelette humain sont constitués dun tissu conjonctif dont la matrice 
extracellulaire présente la particularité de se calcifier, lui conférant ainsi sa structure rigide. 
Les os assurent plusieurs fonctions prépondérantes dans lorganisme : de par leur capacité à 
supporter des contraintes mécaniques, ils protègent nos organes internes et nous permettent de 
bouger. Le remodelage permanent du tissu osseux entraîne la libération ou le stockage de sels 
minéraux, contrôlant ainsi dans une large mesure le métabolisme phosphocalcique. De plus, 
cest dans la moelle osseuse que sont produites les cellules (globules blancs et rouges) et 
plaquettes sanguines. Ce paragraphe présente la matrice extracellulaire et les cellules 
constitutives de los1. 
I.1.1 La matrice extracellulaire du tissu osseux 
Los est un matériau composite car sa matrice extracellulaire se compose dune phase 
organique (environ 30% du volume de los) et dune phase minérale (environ 43 %), le reste 
étant occupé par leau (25%, variable selon lâge et le degré de minéralisation)2.  
La matrice organique est composée à 90% de structures fibrillaires comprenant 
majoritairement du collagène de type I (97%), mais aussi du collagène de type V. Cette 
structure collagénique assure la viscoélasticité de los alors que le minéral qui se dépose à la 
surface et entre les fibres de collagène (parallèlement à celles-ci) est responsable de la rigidité 
du tissu. Les 10 % restant de la matrice organique englobent des glycosaminoglycanes, des 
protéoglycanes et des protéines non-collagéniques telles que lostéopontine, lostéonectine, 
lostéocalcine, la sialoprotéine osseuse et la thrombospondine. Il est probable que la 
composition exacte est plus complexe. En particulier, il existe dans cette matrice des facteurs 
de croissance qui jouent un rôle fondamental dans la régulation du remodelage osseux. 
La phase minérale est constituée de cristaux dhydroxyapatite (phosphate de calcium 
cristallisé) et de carbonate de calcium. Ces cristaux se situent entre les fibres de collagène et à 
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lintérieur de celles-ci, sous la forme de petites aiguilles hexagonales. La composition 
moyenne du minéral osseux peut être représentée par la formule chimique suivante :  
(Ca)8,3 (PO4)4,3 (CO3)x (HPO4)y (OH)0,3 
Avec x + y = 1,7, sachant que x, la teneur en carbonate augmente avec lâge. La phase 
minérale contient 98 % du calcium du corps humain et joue un rôle primordial dans le 
métabolisme phosphocalcique. La minéralisation de la MEC rend compte de la dureté de los. 
I.1.2 Les cellules constitutives de los 
Il existe 4 types de cellules osseuses. Elles peuvent être divisées en deux groupes : 
- les cellules ostéoformatrices : les ostéoblastes, ostéocytes et cellules bordantes qui 
dérivent de cellules souches mésenchymateuses. 
- les cellules ostéorésorbantes : les ostéoclastes qui dérivent de lignée hématopoïétique 
monocytaire.  
Les ostéoblastes, les ostéoclastes et les cellules bordantes se trouvent à la surface du 
tissu osseux alors que les ostéocytes sont situés à lintérieur de la matrice osseuse (cf. figure 
1). 
Figure 11 : Les cellules osseuses 
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Les ostéoblastes sont des cellules cubiques responsables de la formation du tissu 
osseux. Ils sont reliés entre eux et avec les ostéocytes par des jonctions communicantes. Lors 
de leur différenciation, les pré-ostéoblastes, qui deviennent progressivement des ostéoblastes 
matures, expriment différents facteurs (phosphatase alcaline, collagène de type I, 
ostéopontine, ostéocalcine, sialoprotéine osseuse) qui participent à la formation du tissu 
ostéoïde (la matrice organique de los) puis à sa minéralisation. Ils sont amenés à se 
différencier en ostéocytes ou en cellules bordantes de los, ou à être éliminés par apoptose. 
 Les ostéocytes sont des ostéoblastes différenciés incapables de se diviser, entièrement 
entourés par la MEC minéralisée. Ils siègent dans des ostéoplastes, doù partent des 
prolongements cytoplasmiques reliés entre eux par des jonctions communicantes. Ils 
participent au maintien de la matrice osseuse. 
Les cellules bordantes sont des ostéoblastes au repos capables, sils sont stimulés, de 
redevenir des ostéoblastes actifs. Ce sont des cellules aplaties et allongées qui revêtent les 
surfaces osseuses lorsquelles ne sont soumises ni à formation ni à résorption dos. 
Les ostéoclastes sont des cellules très volumineuses plurinucléées hautement mobiles 
issues de progéniteurs hématopoïétiques présents dans la moelle osseuse.  Ils sont capables de 
se déplacer à la surface des travées osseuses dun site de résorption à un autre. Les 
ostéoclastes matures sont des cellules polarisées capables de dégrader la matrice osseuse en 
sécrétant des acides organiques qui assurent la dissolution des minéraux osseux, ainsi que des 
enzymes qui vont digérer la matrice organique. Les lacunes laissées après l'action des 
ostéoclastes sont appelées « lacunes de Howship ». 
I.1.3 Le remodelage osseux 
Le tissu osseux est en perpétuel remaniement. Ce remodelage est une succession de 
résorption et de formation de tissu opérée par les ostéoblastes et les ostéoclastes.  
Globalement, celui-ci sopère en 5 phases1 (cf. figure 2): La première phase dactivation
débute par la rétraction des cellules bordantes de los afin de laisser laccès aux ostéoclastes. 
Il sensuit alors le recrutement et la différenciation de cellules hématopoïétiques en pré-
ostéoclastes qui, par fusion des uns avec les autres, deviennent des ostéoclastes plurinucléés 
qui peuvent alors entamer la phase de résorption de los. Survient ensuite une phase 
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dinversion durant laquelle les ostéoclastes meurent par apoptose et sont remplacés par des 
macrophages qui lissent le fond de la lacune. Succède ensuite une phase de formation de 
tissu osseux au cours de laquelle les ostéoblastes présents à proximité de la matrice érodée se 
divisent et sécrètent des composants dune MEC organique (collagène de type I, 
protéoglycanes, ostéocalcine) : lostéoïde. Une fois la matrice osseuse synthétisée, une partie 
des ostéoblastes subit alors un phénomène dapoptose, le reste se laissant inclure dans la 
matrice quils ont synthétisée pour devenir des ostéocytes. 
Figure 23 : le remodelage osseux. 
I.2.Caractéristiques dun biomatériau injectable destiné à los 
La biocompatibilité est la première exigence à remplir pour un biomatériau4,5. Cest 
sa capacité à supporter une activité cellulaire normale sans provoquer de réponse 
inflammatoire ni démontrer d'immunogénicité ou de cytotoxicité. Parce qu'il se dégrade in 
vivo, ceci doit être vrai non seulement pour le biomatériau intact et tous ces composants, mais 
aussi pour les produits issus de sa dégradation6. 
Un substitut osseux idéal doit également favoriser lostéoconduction, cest-à-dire 
ladhésion, la prolifération et la fabrication de MEC par les cellules à sa surface et dans ses 
pores. Les propriétés de surface, chimiques et topologiques peuvent contrôler et affecter ce 
phénomène7. Les propriétés chimiques ont un impact sur la capacité des cellules à adhérer au 
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matériau ainsi que sur les interactions du matériau avec les protéines tandis que les propriétés 
topologiques jouent un rôle important concernant la migration des cellules. En effet, les 
cellules ostéogéniques migrent sur la surface du matériau à travers un caillot de fibrine établi 
juste après limplantation du matériau. Il a été montré quune surface rugueuse emprisonne 
mieux la matrice de fibrine quune surface lisse, et facilite donc la migration des cellules 
ostéogéniques à la surface du matériau8. 
On cherche également à stimuler lostéoinduction, processus par lequel les cellules 
souches et ostéoprogénitrices sont recrutées sur le site de réparation osseuse et stimulées pour 
subir une différenciation ostéogénique9. En effet, quand la portion dos à réparer est grande, 
lostéoinduction naturelle combinée avec un substitut biodégradable peut savérer 
insuffisante. 
Le biomatériau servant déchafaudage aux cellules pour reconstruire le tissu, la 
porosité de sa structure doit être importante. Ses pores doivent être ouvertes et 
interconnectées afin de permettre une bonne diffusion des nutriments et gaz nécessaires à la 
survie des cellules et à lélimination des déchets métaboliques résultant de leur activité. Ces 
pores permettent ainsi une bonne répartition des cellules au sein de la structure et facilitent la 
néo-vascularisation du tissu reconstruit10. La taille idéale des pores, spécifique à chaque type 
cellulaire11, se situe entre 200 et 900 µm1113 et la présence dune microporosité serait encore 
un plus. Cependant, une grande porosité affecte la stabilité mécanique du matériau, de telle 
sorte que celle-ci doit être adaptée aux propriétés mécaniques requises.  
En effet, les propriétés mécaniques initiales du biomatériau sont particulièrement 
importantes pour les substituts osseux et doivent être aussi proches que possible de celles du 
tissu à régénérer. La résistance mécanique est principalement dépendante de la composition, 
du mode de fabrication et de la morphologie du biomatériau. A titre indicatif, le module 
dYoung de los cortical chez lhomme se situe entre 18 et 20 GPa et celui de los spongieux 
entre 70 et 80 MPa. 
Le biomatériau doit également être biorésorbable, cest-à-dire capable de subir une 
biodégradation qui aboutit à la disparition du matériau, les produits de dégradation étant 
éliminés par voie rénale ou métabolisés. Le substitut osseux idéal devrait être tel que la 
vitesse de dégradation de celui-ci soit égale à la vitesse de formation du nouveau tissu, de telle 
sorte que lorsque le site lésé est totalement régénéré, le substitut est totalement dégradé14.
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Comme pour tous les matériaux implantables, un substitut osseux doit pouvoir être 
stérilisé. Cependant, la méthode de stérilisation ne doit pas interférer avec la bioactivité du 
matériau ou altérer sa composition chimique, ce qui pourrait au final affecter sa 
biocompatibilité ou ses propriétés de dégradation. 
Enfin, les matériaux injectables doivent se mettre en place en quelques minutes afin de 
minimiser la longueur de la procédure, tout en laissant le temps suffisant aux chirurgiens pour 
linjecter avant le durcissement. Leurs propriétés viscoélastiques sont donc de première 
importance pour un usage clinique, car elles influent sur linjectabilité de la pâte, sa cohésion 
après injection et ses propriétés mécaniques après durcissement.
I.3.Les hydrogels biodégradables et injectables pour lingénierie tissulaire  
I.3.1 Introduction 
Les hydrogels injectables à base de polymères sont une classe alternative émergente et 
physiologiquement pertinente de substrat pour le génie tissulaire. Ils possèdent une teneur 
importante en eau, proche de celles des tissus vivants, ainsi quun bon taux de transfert de 
masse. Ils permettent dencapsuler des cellules de façon homogène et leurs propriétés 
physiques sont facilement modulables. Enfin, ils peuvent être délivrés de façon mini invasive. 
Les précurseurs de lhydrogel, qui peuvent être chargés avec des facteurs de croissance et/ou 
des cellules spécifiques, sont injectés sur le site de la lésion où ils vont subir une transition 
« solution-to-gelation » (« sol-gel ») in situ due à des stimuli physiques ou chimiques. Le 
caractère injectable des hydrogels permet dobtenir une distribution facile et homogène des 
cellules, tout en ayant un gel qui adopte la taille et la forme du site lésé.  Les hydrogels 
hautement hydratés miment très bien lenvironnement physique et chimique de la MEC et 
sont donc un microenvironnement idéal pour la prolifération et la différenciation cellulaire. 
Les cellules encapsulées se développent dans le gel et sécrètent une nouvelle MEC pour 
restaurer le tissu. La figure 3 décrit le procédé15. 
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Figure 315 : Illustration schématique dhydrogel injectable pour la régénération tissulaire. 
Les cellules sont isolées dune biopsie, multipliées in vitro, et encapsulée avec les précurseurs de lhydrogel, qui 
sont ensuite transplantés dans le patient par injection.
De nombreuses méthodes ont été employées pour la formation de gels injectables in 
situ. Selon leur mécanisme de gélification, les hydrogels peuvent être classés en 2 catégories :  
- les hydrogels physiques, obtenus par auto-association physique entre les chaînes 
polymères (interactions hydrophobes, ioniques) sous leffet dun stimulus tel que la 
température ou le pH. Les plus courants sont les thermosensibles, stimulables en fonctions de 
la température. Ils sont généralement obtenus en greffant un groupe thermosensible sur la 
chaîne principale du polymère. 
- les hydrogels chimiques, obtenus par réticulation chimique (photopolymérisation par 
exemple) entraînant la création de liaisons covalentes entre les chaînes polymères.  
La sélection de lhydrogel approprié est gouvernée par16 :  
- Ses propriétés physiques, cest-à dire ses propriétés mécaniques et viscoélastiques, 
ses propriétés de dégradation mais aussi son mécanisme de formation. En effet, une 
caractéristique très recherchée est la possibilité de mélanger le polymère avec les cellules 
avant injection et formation du gel in vivo. 
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- Ses propriétés de transport de masse, cest-à-dire sa capacité à transporter les gaz, 
nutriments, protéines et déchets de lactivité cellulaire dans ou en dehors de lhydrogel. La 
taille du polymère ou son taux de réticulation, par exemple, peuvent affecter la structure 
poreuse du gel. 
- Ses interactions biologiques spécifiques à chaque application.  
I.3.2 Matériaux 
Au cours de la dernière décennie, de nombreux matériaux, dorigine naturelle ou 
synthétique ont été utilisés pour former des hydrogels injectables pour lingénierie tissulaire16
18. Les polymères synthétiques peuvent présenter des propriétés physiques et chimiques 
intéressantes tandis que les  polymères naturels ont été largement étudiés pour leur excellente 
biocompatibilité. Cependant, une structure informationnelle favorable à une réponse 
biologique des cellules fait défaut aux polymères synthétiques, qui nécessitent donc 
généralement une modification supplémentaire.  
Les polymères synthétiques 
Les polymères synthétiques sont les plus utilisés dans le domaine de lingénierie 
biomédicale parce que leur chimie et leurs propriétés sont facilement contrôlables, 
reproductibles et donc prédictibles1921. Ils peuvent être produits avec un poids moléculaire, 
une structure ou un lien dégradable spécifiques16. De plus, il  est généralement plus facile de 
les produire à grande échelle que les polymères naturels22. 
Parmi les hydrogels synthétiques, ceux à base de polyéthylène glycol (PEG) ont été 
abondamment étudiés et utilisés parce que ce polymère est approuvé par lagence américaine 
des produits alimentaires et médicamenteux  (FDA) pour de nombreuses applications 
biomédicales2325. Afin dobtenir des hydrogels de PEG biodégradables, celui-ci a été 
copolymérisés avec de nombreux autres polymères biodégradables tels que lacide 
polylactique (PLA), lacide polyglycolique (PGA), le polypropylène fumarate (PPF)2628 ou 
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encore avec des polymères naturels tels que lacide hyaluronique, la fibrine, le chitosane et 
lhéparine2933. 
 Les polymères les plus fréquemment rencontrés pour les applications orthopédiques, 
approuvés par la FDA, sont les polyesters aliphatiques saturés notamment lacide 
polylactique (PLA), lacide polyglycolique (PGA) et leurs copolymères, les acides (poly-
lactique-co-glycolique) ou encore la poly(-caprolactone) (PCL)19,20,34. Ces polymères 
subissent une dégradation par hydrolyse de la liaison ester conduisant à des monomères 
pouvant être éliminés par voie naturelle, le corps contenant déjà un mécanisme régulé pour 
lélimination totale des monomères dacide lactique et glycolique. Cependant le relargage 
brusque des produits acides de dégradation peut causer une forte réponse inflammatoire35,36. 
Un polyester linéaire insaturé dont les produits de dégradation sont aussi 
biocompatibles et facilement éliminables par lorganisme, a également été proposé : Le 
polypropylène fumarate (PPF).  La double liaison le long de la chaîne principale (cf. tableau 
1) permet une photo-réticulation in situ, ce qui en fait un matériau modelable qui durcit en 10-
15 minutes.  Il nest pas disponible commercialement et le contrôle de sa masse molaire ainsi 
que la préservation de la double liaison durant sa synthèse savèrent cruciales37. Il a été 
proposé comme phase polymère dun composite injectable38 ou comme substrat pour la 
culture dostéoblastes39 mais il na pas été largement étudié, contrairement au PLA et PGA. 
On rencontre aussi dans la littérature les poly(hydroxyalcanoate) (PHA), des 
polyesters aliphatiques biosourcés produits par des bactéries. Les PHA, PHB (poly-3-
hydroxybutyrate) et leurs copolymères40 commencent à être largement utilisés comme 
biomatériaux destinés à los. Ils sont biodégradables par hydrolyse et démontrent une réponse 
favorable du tissu, sans réaction inflammatoire chronique indésirable. Un copolymère 
thermosensible (PEG/polypropylène glycol(PPG)/PHB) a notamment été synthétisé, 
présentant une température de transition sol-gel en solution aqueuse expliquée par un 
phénomène dassemblage micellaire41,42. Linconvénient majeur de ces matériaux est leur 
disponibilité limitée et la longueur de la procédure dextraction depuis les cultures 
bactériennes qui représente un véritable challenge à léchelle industrielle. 
Les polyanhydrides, habituellement aromatiques, aliphatiques ou un mélange de 2 
composants21, est la classe de polymères biodégradables la plus étudiée en détails. Ils sont 
biocompatibles et présentent dexcellentes propriétés notamment pour la libération 
contrôlée43.  
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Les polyphosphazènes, grâce à leurs propriétés physiques et chimiques 
dostéoconduction et de dégradation non-hasardeuse ont été étudié pour lingénierie tissulaire 
osseuse par Laurencin et al.4446. Ils possèdent une chaîne principale alternant atomes dazote 
et de phosphore à laquelle on peut ajouter une multitude de substituants pour en faire varier 
les propriétés finales. Ils sont biocompatibles et le choix des substituants de la chaîne 
principal permet de contrôler leur hydrolyse au cours du temps. Les produits de 
décomposition de ces polymères sont naturels et non toxiques.  
Les différentes structures de ces polymères sont présentées dans le tableau 1. 
Polymère Structure références 
Polyéthylène glycol 
Polyesters 
aliphatiques saturés 
19,20,34,35,36
Polypropylène 
fumarate (PPF) 
37,38,39
Polyhydroxyalcanoate 
(PHA) 
40
Polyanhydrides 21, 47
Polyphosphazènes 4446
Tableau 1 : Les polymères synthétiques biodégradables pour lingénierie tissulaire osseuse 
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Linconvénient majeur de ces polymères est quils ninteragissent pas biologiquement 
avec les cellules. La recherche tend aujourdhui à concevoir de nouveaux matériaux 
sophistiqués, qualifiés de « bio-inspirés », tentant  dimiter au mieux la MEC afin dobtenir 
des substituts qui interagissent au mieux avec les systèmes biologiques. 
Les polymères naturels 
Cette classe de polymère est largement utilisée pour leur similitude avec la matrice 
extracellulaire, leur haute versatilité chimique, leur bonne performance biologique, leur 
inhérente interaction avec les cellules et leur dégradabilité enzymatique contrôlable. Ces bio-
caractéristiques classent les polymères dorigine naturelle comme lune des options les plus 
attractives pour lingénierie tissulaire. Les polymères naturels comprennent les polymères 
dorigine protéique tels que le collagène, la gélatine, la fibrine et les polysaccharides tels que 
le chitosane, les alginates, lamidon ou lacide hyaluronique48. Ils sont en général utilisé 
comme hydrogel ou phase polymère injectable au sein dun composite. 
Les polymères dorigine protéique 
Les polymères dorigine protéique ont lavantage de mimer de nombreuses 
fonctionnalités de la matrice extracellulaire et de pouvoir guider la migration, la croissance et 
lorganisation des cellules durant la régénération du tissu. Ces polymères peuvent être 
produits par biosynthèse grâce à la technologie des protéines recombinantes. 
Collagène 
Le collagène est la protéine majeure composant la matrice extracellulaire de los. Dans 
son milieu d'origine, le collagène interagit avec les cellules dans les tissus conjonctifs et 
permet la transduction de signaux essentiels pour la régulation de l'ancrage des cellules, leur 
migration, prolifération, différenciation et survie49. Il en existe 27 sortes mais le collagène de 
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type 1 étant le plus abondant, il est aussi le plus étudié. Sa structure est composée de trois 
chaînes polypeptidiques agencées en triple hélice. Il confère aux tissus leur résistance 
mécanique à létirement. Il peut être dégradé par laction denzymes spécifique telles que les 
collagènases ou  métalloprotéinases50. Grâce à ces propriétés physico-chimiques, mécaniques 
et biologiques, il a été utilisé dans de nombreuses applications biomédicales. Le tableau 2 
répertorie des exemples dhydrogels à base de collagène pour lingénierie tissulaire.  
Composition Biomolécule active 
Types de cellules 
encapsulées/déposées 
Modèle animal Réf. 
Composite 
Collagène/hydroxyapatite 
- Facteur de croissance des 
nerfs (NGF) 
- 
Défaut crânien 
du rat 
51
Gel de collagène 
- Protéine morphogénétique 
osseuse (BMP-2) 
Cellules stromales de 
moelle osseuse 
(BMSC) 
Muscle fémoral 
de souris 
52
Hydrogel de collagène 
facteur de croissance 
endothélial vasculaire 
(VEGF) 
- 
Hypoderme de 
souris  
53
Hydrogel de collagène I 
- Facteur de croissance de 
transformation TGF-1 
- BMP-2 
- Cellules souches 
mésenchymateuses 
humaines de moelle 
osseuse 
- 54
Hydrogel de Collagène-
hydroxyéthylméthacrylate 
- 
fibroblastes 
pulmonaires 
embryonnaires 
humaines 
- 55
Tableau 2 : Exemples dhydrogels de collagène pour lingénierie tissulaire. 
Le collagène est en général extrait de tissus animaux puis rigoureusement purifié par 
traitement enzymatique afin déviter des problèmes de réactions aux corps étranger ou de 
contamination virale. Lalternative aux collagènes dorigine animale provenant des 
technologies recombinantes représente encore un coût très élevé. 
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Fibrine 
La fibrine est une protéine filamenteuse issue du fibrinogène, une protéine du plasma 
sanguin, qui polymérise sous l'action de la thrombine lors de la coagulation sanguine56. Elle 
est responsable de la formation dun caillot sanguin lors du processus de cicatrisation des 
plaies. Elle est constituée de 3 paires de chaines peptidiques homologues liées entre elles par 
des ponts disulfures. La fibrine contient naturellement des sites dadhésion cellulaire et a donc 
été étudiée comme substrat pour ladhésion, létalement, la migration et la prolifération des 
cellules. La fibrine fournit un matériau qui peut être rapidement envahi, remanié et remplacé 
par laction des cellules et la dégradation protéolytique. Cependant, sa dégradation rapide peut 
représenter un problème pour son utilisation comme échafaudage dans l'ingénierie tissulaire. 
Il est donc indispensable doptimiser la composition de la fibrine afin dassurer la stabilité et 
lintégrité du matériau. Quelques exemples dhydrogels pour lingénierie tissulaire sont 
répertoriés dans le tableau 3.  
Des fibrinogènes et thrombines de différentes sources sont disponibles 
commercialement afin de produire des gels de fibrines. Il est également possible de trouver de 
la fibrine préparée industriellement mais une étude montre que les propriétés sont nettement 
différentes selon la méthode employée pour les obtenir57. 
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Composition Biomolécule active 
Types de cellules 
encapsulées/déposées 
Modèle animal Réf. 
Hydrogel de fibrine
- facteur de croissance 
endothélial vasculaire 
(VEGF-A165) 
- facteur de croissance 
basique des fibroblastes 
(bFGF) 
- ADN plasmide 
- Cellules endothéliales 
angiogéniques 
- 58
Hydrogel de fibrine - BMP-2 - 
- Défaut crânien 
du rat 
- Fusion intra-
carpienne du 
chien 
59
Hydrogel de fibrine - ADN plasmide 
- Cellules musculaires 
lisses vasculaires 
- 60
Hydrogel de fibrine - BMP2 
- cellules souches 
mésenchymateuses 
humaines (hMSCs) 
- 61
Hydrogel de fibrine - ADN plasmide 
- Cellules NIH/3T3 
(fibroblaste embryonique 
murin) 
- 62
Tableau 3 : Exemples dhydrogels de fibrine pour lingénierie tissulaire.  
Dautres polymères dorigine protéique ont été étudiés pour lingénierie tissulaire de 
los, notamment la gélatine qui dérive du collagène mais contrairement à lui ne présente pas 
dantigénicité, la fibroïne de soie qui est produite par le ver à soie et connue pour ses 
excellente propriétés mécaniques et une lente dégradation, et enfin lélastine et le soja, qui 
nont été que très peu étudiés jusquà présent48. 
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Les polysaccharides 
Les polysaccharides sont une classe de biopolymères constitués par des monomères de 
sucres63. Les monomères sont liés entre eux par des liaisons O-osidiques qui peut avoir lieu 
sur nimporte quel groupe hydroxyle du monosaccharide, conférant la possibilité aux 
polysaccharides dêtre linéaires ou ramifiés. Selon leur rôle biologique dans les organismes 
vivants, ils sont dits « de réserve » lorsquils sont sources dénergie (comme le glucose par 
exemple) ou « structuraux » lorsquils participent à la formation des structures organiques 
(comme la cellulose chez les végétaux ou la chitine chez certains animaux). Ces polymères 
biologiques ont été largement étudiés comme substrat pour lingénierie tissulaire, comme on 
va le voir dans ce paragraphe. 
Chitosane 
Le chitosane est un polysaccharide composé de la distribution aléatoire de D-
glucosamine liée en ß-(1-4) (unité désacétylée) et de N-acétyl-D-glucosamine (unité acétylée) 
(cf .figure 4). Il est produit par désacétylation chimique (en milieu alcalin) ou enzymatique de 
la chitine, le composant de l'exosquelette des arthropodes (crustacés) ou de l'endosquelette des 
céphalopodes (calmars...) ou encore de la paroi des champignons. Le degré d'acétylation (DA) 
(pourcentage d'unités acétylées par rapport au nombre d'unités totales) de chitosane 
commercial est généralement compris entre 5 et 30% et la masse molaire entre 10 et 1000 
kg/mol65.  
Figure 4 : Structure du chitosane 
Il a été montré que le chitosane est biologiquement renouvelable, biodégradable, 
biocompatible, non-antigénique, non-toxique et biofonctionnel66. Ces propriétés biologiques 
et de dégradabilité sont dépendantes du DA67. Sa production est peu coûteuse et facile mais 
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on rencontre des problèmes de reproductibilité dans les lots. Il présente une bonne versatilité 
chimique puisquil peut être modifié sur ses fonctions hydroxyle ou amine. Il peut être 
métabolisé par certaines enzymes humaines comme les lysozymes. Il est également bio-
adhésif et sensible au pH grâce aux nombreux groupes amine présents le long de sa chaîne. Il 
est soluble à bas pH et devient insoluble à haut pH. Toutes ces propriétés en ont fait un 
polymère très attractif pour des applications biomédicales. Des matrices poreuses de chitosane 
ont été proposées pour la régénération du tissu osseux et son activité biologique a ainsi été 
démontrée68,69. Toutefois, le chitosane est relativement limité dans sa capacité à induire une 
régénération rapide de los dans la phase initiale.  
Les hydrogels à base de chitosane pour lingénierie tissulaire ont été déjà largement 
étudiés, sous forme de gels chimiques covalents70 ou de gels physiques71. 
Amidon 
L'amidon est un polymère naturel prometteur de par sa biodégradabilité, sa très grande  
abondance et parce que cest une ressource renouvelable. Cest un polysaccharide composé 
dun mélange de deux homopolymères, l'-amylose (20-30%) et l'amylopectine (70-80%). 
L'-amylose est un polymère linéaire composé dunités de glucoses reliés entre elles par des 
liaisons (1-4) qui lui confèrent une structure en hélice. L'amylopectine est principalement 
constituée de glucoses liés par des liaisons (1-4) mais présente des ramifications via des 
liaisons  (1-6) tous les 24 à 30 glucose en moyenne.  
Lamidon est par nature un matériau fragile auquel il faut ajouter un plastifiant dans la 
plupart des applications, généralement de leau72 ou dautres polymères dorigine 
synthétiques7376 ou naturels77,78. Il peut être modifié chimiquement par oxydation79 ou par 
greffage de groupe acryles réactifs80. Sa dégradation par les amylases produit des 
oligosaccharides facilement métabolisés par le corps humain pour produire de lénergie et 
permet donc dadapter la dégradation des matériaux à base damidon81,82. 
Léquipe de Reis et al. a travaillé sur lutilisation de lamidon pour des applications 
dans lingénierie tissulaire osseuse81,83, les ciments84,85 et la vectorisation de médicaments. 
Ces matériaux ont montré une bonne biocompatibilité in vitro86 et possèdent une bonne 
performance in vivo87. Plus récemment, ces matériaux ont montré quils permettaient 
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l'adhésion de cellules endothéliales, un indicateur de la capacité des substituts à base de fibres 
d'amidon à permettre la vascularisation. Le tableau 4 présente quelques exemples dhydrogels 
à base damidon. 
Composition de lhydrogel Références 
Hydrogel 
damidon/polyméthacrylate 
88
Hydrogel damidon/éthylène-
co-vinylalcool avec acide 
acrylique et acrylamide 
89
Hydrogel damidon-
méthacrylate 
90
Tableau 4 : Exemples dhydrogels à base damidon
Acide hyaluronique 
Lacide hyaluronique (HA), aussi appelé hyaluronane car il est présent sous la forme 
dun polyanion in vivo plutôt que sous la forme protonée, est un glycosaminoglycane (GAG) 
non-sulfaté et lun des composants majeurs de la matrice extracellulaire de la plupart des 
tissus conjonctifs tels que le cartilage, lhumeur vitrée de lil, le liquide synovial ou le 
cordon ombilical91. Cest un polysaccharide linéaire composé dune unité disaccharidique 
d'acide D-glucuronique et de D-N-acétylglucosamine, liés entre eux par des liaisons 
glycosidiques alternées (1-4) et (1-3)92 (cf. figure 5). Le HA possède différents rôles 
physiologiques tels que la régulation de leau dans les tissus, notamment la peau,93 des 
propriétés structurales (dans le cartilage notamment), de remplissage et de lubrification dans 
le liquide synovial. Il exerce encore de nombreuses fonctions macromoléculaires dans 
linduction de la prolifération et de la migration des cellules ou encore dans le processus 
tumoral et métastasique94,95. Les interactions du HA avec les cellules se produisent à travers 
des récepteurs cellulaires de surface spécifiques comme le CD44 et influencent la formation 
du tissu, l'inflammation et la morphogenèse9698. 
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Figure 5 : Structure de lacide hyaluronique 
Le HA apparaît comme un candidat idéal pour des applications en ingénierie tissulaire. 
De plus, il peut être modifié chimiquement de façon covalente sur ses fonctions hydroxyle ou 
carboxylate afin notamment daméliorer ses propriétés mécaniques par réticuation33,99104 et 
de diminuer sa vitesse de dégradation, celui-ci étant dégradable de façon enzymatique par la 
hyaluronidase et résorbable à travers de multiples voies métaboliques. Le HA a surtout été 
utilisé pour lingénierie tissulaire du cartilage et de los parce quil sagit dun composant 
majeur de la matrice extracellulaire. Une étude a montré sa capacité exogène à faciliter la 
réparation osseuse105. Quelques exemples dapplications pertinentes sont présentés dans le 
tableau 5. 
Polymère/structure 
du substitut 
Biomolécule active 
Types de cellules 
encapsulées/déposées 
Modèle animal Réf. 
Hydrogel de HA Gène BMP-2 
Cellules stromales de 
moelle osseuse 
Muscle fémoral 
de souris 
52
Hydrogel de 
HA/PEG-SH4
BMP-2 
cellules souches 
mésenchymateuses 
humaines 
Défaut de los 
crânien du rat 
106
Hydrogel de HA BMP-2 - 
Défaut de los 
crânien du rat 
107
Tableau 5 : Etudes et utilisations de lacide hyaluronique dans lingénierie tissulaire osseuse 
Le hyaluronane disponible dans le commerce est produit de façon contrôlée à grande 
échelle par fermentation bactérienne, à partir de souches de bactéries de type streptococcus 
equi
108 et streptococcus zooepidemicus109, ce qui permet d'éviter le risque d'agents pathogènes 
d'origine animale. L'acide hyaluronique est commercialisé pour de nombreuses applications à 
travers le monde, notamment pour le traitement de larthrose, sous forme de gel viscoélastique 
Chapitre 1 : Etude bibliographique 
20 
pour la chirurgie et la guérison des plaies, pour l'implantation de lentille intraoculaire 
artificielle et comme milieu de culture pour l'utilisation en fécondation in vitro. Depuis 
quelques années, il est utilisé en médecine esthétique comme produit de comblement de rides. 
Des produits à base d'acide hyaluronique sont utilisés en remplacement du collagène car 
l'acide hyaluronique réduit les risques d'allergies et dure plus longtemps (6 à 12 mois). De 
plus, sa résorbabilité empêche tout accident définitif. Il est aussi utilisé comme marqueur 
tumoral pour le cancer de la prostate et celui du sein. Il peut également être utilisé pour suivre 
l'évolution de la maladie.  
Dautres polysaccharides ont été étudiés pour lingénierie tissulaire de los, 
notamment les alginates extraits dalgues marines52 et le sulfate de chondroïtine, un GAG 
sulfaté constitutif des tissus conjonctifs110,111.  
I.4.Les polymères modifiés avec des peptides pour lingénierie tissulaire 
Comme on vient de le voir, de nombreux matériaux polymères présentant diverses 
propriétés sont aujourdhui disponibles dans le domaine de lingénierie tissulaire. Lutilisation 
de polymères naturels provenant ou non de la MEC montre cette volonté à optimiser les 
interactions biologiques entre les cellules et le matériau. Une autre approche allant dans le 
même sens consiste en lutilisation de matériaux biomimétiques comprenant des facteurs 
favorisant la repousse des tissus. Cest en particulier la capacité du biomatériau à permettre 
lattachement et la migration des cellules dans les premiers stades de la réparation du tissu qui 
est recherchée, car elle est cruciale pour la suite112, puis sa capacité à induire une 
différenciation cellulaire adéquate selon le tissu à réparer. Lintégration du substitut 
biomimétique dans le tissu se joue principalement à linterface tissu-matériau, elle-même 
déterminée par linteraction entre les cellules initiales et le substrat113. Il est donc nécessaire 
de concevoir des substituts modifiés par des protéines de la MEC qui servent de  lien 
biologique aux interactions matrice-cellule afin de promouvoir la croissance du tissu.  
Cependant, les premiers biomatériaux chargés avec des protéines ont présenté de 
nombreux inconvénients114 : en effet, les protéines doivent dans un premier temps être 
extraites dautres organismes et purifiées. Elles peuvent donc entraîner des réponses 
immunitaires indésirables et augmentent le risque dinfection. De plus elles sont sujettes à la 
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dégradation protéolytique et seulement une partie de la protéine présente une orientation 
correcte pour ladhésion cellulaire115. De plus, la texture de la surface influence lorientation 
et la conformation de la protéine, ce qui peut amener à sa dénaturation ou à différentes 
présentations du motif dattachement cellulaire.  
Tous ces problèmes peuvent être réduits en utilisant comme motif de reconnaissance 
cellulaire de petits peptides. Ils présentent une meilleure stabilité face à la stérilisation, au  
chauffage, au changement de pH, au stockage. Ils sont plus faciles à caractériser et moins 
coûteux. De par leur plus petite taille, on peut facilement augmenter leur densité en surface, 
ce qui permet de compenser une activité dadhésion cellulaire éventuellement plus faible116. 
De plus, les protéines de lECM contiennent plusieurs sites de reconnaissance cellulaire alors 
que les peptides nen représentent quun : on peut donc les sélectionner pour un type 
particulier de récepteurs dadhésion cellulaire. 
I.4.1 La séquence RGD pour ladhésion cellulaire 
La séquence peptidique RGD (arginine-glycine-aspartate) est de loin la plus efficace et 
la plus utilisée pour stimuler ladhésion des cellules sur des surfaces114. Ceci est dû au fait 
quon la retrouve abondamment et partout dans les protéines de lorganisme, quelle répond à 
plusieurs types de récepteurs dadhésion cellulaire et quelle joue un rôle prépondérant dans 
lancrage, le comportement et la survie des cellules. En contrepartie, cette séquence nest pas 
très sélective. 
Dans les organismes multicellulaires, les contacts des cellules avec les cellules 
avoisinantes et la MEC se fait par lintermédiaire de récepteurs dadhésion cellulaire. Parmi 
eux, la famille des intégrines  représente le groupe le plus nombreux et le plus versatile.  Ils 
jouent un rôle majeur dans lancrage des molécules mais aussi dans des processus majeurs tels 
que lembryogénèse, la différenciation cellulaire, la réponse immunitaire, la cicatrisation des 
plaies ou la coagulation sanguine117,118. Les intégrines consistent en 2 sous-unités 
transmembranaires associées de manière non covalente appelées  et . A ce jour 18 sous-
unités  et 8  ont été identifiées, ce qui forme 24 hétéro-dimères différents119. Certaines 
intégrines sont cependant très proches et peuvent donc se lier à plusieurs protéines. Par 
exemple la v3 se lie à la fibronectine, la vitronectine, le facteur de Von Willebrand, 
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lostéopontine, la tenascine, la sialoprotéine osseuses et la thrombospondine. Inversement, 
certaines molécules de la MEC comme la fibronectine se lient à plusieurs intégrines120. 
Dans le but de réduire les ligands macromoléculaires à de petites séquences de 
reconnaissance, le motif RGD a été identifié il y a 28 ans par Pierschbacher et Rouslaht 
comme la séquence peptidique dadhésion cellulaire  minimale et essentielle de la 
fibronectine121. Les peptides RGD inhibent ladhésion des cellules à la fibronectine et 
permettent ladhésion des cellules lorsquils sont immobilisés sur une surface. Depuis lors, 
des sites RGD ont été identifiés dans de nombreuses autres protéines de la MEC comme la 
vitronectine, la fibrinogène,  le facteur de Von Willebrand, le collagène, la laminine, 
lostéopontine, la ténascine et la sialoprotéine osseuse aussi bien dans des protéines 
membranaires, virales ou bactériennes et provenant de venin de serpent. La moitié des 24 
intégrines se lient aux molécules de lECM par lintermédiaire de la séquence RGD. 
Le processus par lequel les intégrines permettent ladhésion cellulaire comprend une 
cascade de 4 évènements qui se chevauchent partiellement122 : lattachement de la cellule, son 
étalement, lorganisation de son cytosquelette dactine, et la formation dadhésions focales. 
Tout dabord, dans létape dattachement, la cellule entre en contact avec la surface et des 
liaisons par lintermédiaire de ligands se produisent, permettant à la cellule de résister à de 
légères forces de cisaillement. Ensuite, le corps de la cellule saplatit et sa membrane 
plasmique sétale sur le substrat. Cela entraîne alors lorganisation de lactine en faisceaux de 
microfilaments appelés fibres de stress. Au cours de la quatrième étape, la formation 
dadhésion focale se produit, permettant le lien de la MEC avec les molécules du 
cytosquelette dactine. Les adhésions focales sont un groupement dintégrines et de plus de 50 
autres molécules transmembranaires, membranaires et cytosoliques.  
Au cours de ces 4 étapes dadhésion, les intégrines ont un rôle physique dans le 
processus dattachement et un rôle de transduction de signaux à travers la membrane 
cellulaire119,123. Ces mécanismes ne sont pas tous clairement élucidés. Néanmoins, il est 
clairement établi que létalement cellulaire et la formation dadhésion focale permis par les 
intégrines déclenche la survie et la prolifération des cellules ancrées124,125.  Au contraire, la 
perte de lattachement entraîne lapoptose pour de nombreux types cellulaires. On lobserve 
par exemple en présence de molécules immobilisées sur la MEC lorsque des ligands solubles 
non-immobilisés tels que des peptides RGD sont ajoutés. Cela entraîne le détachement et 
lapoptose de la cellule (cf. figure 6). 
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Figure 6114 : Effets opposés des ligands des intégrines. Les ligands immobilisés sur une surface conduisent à 
l'adhésion et la survie cellulaire tandis que non immobilisés, les ligands conduisent au détachement et à 
lapoptose de la cellule. 
I.4.2 Fonctionnalisation de polymères avec le peptide RGD
Des liaisons stables entre les peptides RGD et la surface à laquelle ils sont greffés sont 
essentielles pour assurer une forte adhésion des cellules, parce que la formation dadhésion 
focale ne se produit quà condition que les ligands résistent aux forces contractiles des 
cellules126128. Ces forces sont capables de redistribuer des ligands faiblement adsorbés à la 
surface ce qui conduit à des adhésions fibrillaires faibles127,129,130. De plus, les cellules 
peuvent retirer les ligands des intégrines qui sont mobiles par le processus 
dinternalisation131,132. Ainsi, une simple adsorption de petits peptides RGD sur une surface ne 
conduit quà un faible attachement. 
Chimie  
Dans la plupart des cas, les peptides RGD sont liés aux polymères par un lien covalent 
amide stable généralement obtenu par couplage peptidique en faisant réagir un groupe acide 
carboxylique activé avec lextrémité nucléophile N-terminale  du peptide114. Les groupes 
acide carboxyliques peuvent être activés en utilisant un agent de couplage peptidique tels que 
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le 1-éthyl-3-(3-diméthylaminopropyl)carbodiimide (EDC, soluble dans leau), le 
dicyclohéxyl-carbodiimide (DCC) ou le carbonyl diimidazole (CDI). 
Cependant, cette méthode présente deux inconvénients majeurs. Premièrement, le 
peptide comporte plusieurs groupes réactifs (groupes carboxyles à l'extrémité C-terminale et 
dans la chaîne latérale de l'acide aspartique et le groupe guanidino nucléophile de la chaîne 
latérale de l'arginine). Deuxièmement, lagent de couplage et le groupe carboxyle activé 
peuvent être rapidement hydrolysés (cf. figure 7). 
Figure 7 : Nomenclature et formule moléculaire de la séquence RGD. 
Une des possibilités pour contourner ces problèmes est de bloquer les groupes réactifs 
des acides aminés avec des groupes protecteurs et utiliser dautres solvants que leau 
(diméthylformamide (DMF), dichlorométhane ou acétone). Par cette méthode, des peptides 
RGD protégés ont pu être greffés aux polymères133135. Cependant, létape de déprotection 
savère longue et requière des conditions sévères. 
Une autre solution alternative pour le couplage de peptides  RGD non-protégés dans 
leau est possible. Il sagit dune procédure en 2 étapes. Premièrement,  lactivation de lacide 
carboxylique en ester activé de N-hydroxysuccinimide (NHS), moins sujet à lhydrolyse, suivi 
du couplage du peptide. Les esters activés de NHS sont généralement obtenus en présence de 
DCC ou EDC dans le DMF ou le dichlorométhane. Le couplage est complet au bout dune à 
deux heures dans les meilleures conditions de couplage (8<pH<9)136,137. Ce protocole ne 
nécessite pas la protection des autres fonctions car le groupe carboxyle latéral nest pas activé 
et de par la protonation du groupe guanidino dans leau, sa nucléophilicité est presque abolie. 
Ces approches concernant le couplage peptidique ne permettent pas davoir une 
réaction quantitative car un excès de peptide est requis pour obtenir de bons rendements. De 
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plus, si elles savèrent intéressantes lorsquil sagit de petits peptides comme le RGD, le 
problème de la présence de fonctions amine ou carboxyle latérales sur des peptides plus 
importants comportant dautres acides aminés nest pas résolu114. 
Dans une approche plus récente appelée ligation chimiosélective ou chimie « clic », 
une paire de groupement fonctionnels choisis est utilisée pour former des liaisons stables sans 
lutilisation dagent dactivation et sans interférer avec dautres groupes fonctionnels. La 
ligation chimiosélective a lieu en général en condition douce et offre de bons rendements.  
La figure 8 représente les différentes approches de ligation chimiosélectives recensées. 
Un cyclopeptide RGD fonctionnalisé par un groupement bromoacétyle a été greffé avec 
succès sur des surfaces contenant des fonctions  thiol138.  Un cyclopeptide fonctionnalisé avec 
un groupement aminooxy a été greffé sur des surfaces contenant des fonctions  
aldéhydes139,140. Cependant, la liaison imine résultant de ce couplage doit être réduite en 
liaison amine plus stable avant application. 
Figure 8 : Ligation chimiosélective de paires de groupes fonctionnels. (A) thiol et bromoacétyl-RGD. (B) 
aldéhyde et aminooxy-RGD. (C) acrylate et thiol-RGD. (D) maléimide et thiol-RGD 
   
Des peptides portant une fonction thiol peuvent être greffés par addition de Michaël à 
des acrylates ou des acrylamides avec de très bons rendements115. Une réaction similaire 
consiste en laddition de peptide-thiol sur des surfaces fonctionnalisées par des motifs 
maléimides en conditions douces141143. 
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Impact de la densité de peptide RGD sur le comportement cellulaire 
Le nombre de cellules attachées sur une surface est clairement relié à la densité de 
surface de peptide RGD. Lattachement des cellules en fonction de la concentration en RGD 
montre une augmentation en courbe sigmoïde144146. Ceci indique qu'il existe une densité 
critique minimum pour observer une réponse cellulaire. Laugmentation du nombre de 
cellules attachées, directement dépendant de la quantité en RGD, tend ensuite vers une 
asymptote soit  un nombre maximal de cellules attachées. Ce nombre maximum est propre à 
chaque surface polymère et à chaque lignée cellulaire147,148. En règle générale, plus la densité 
de surface en RGD est élevée plus on observe létalement et la survie cellulaire, la formation 
de contacts focaux, et, dans une certaine mesure, la prolifération125,146,149151 (cf. figure 9).  
Figure 9152 : Cellules adhérant sur un substrat contenant peptide GRGDY greffé de manière covalente. Les 
cellules, dont la morphologie varie en fonction de la concentration en peptide, ont été classées en 4 types 
correspondant à 4 densités de RGD (0,1, 1, 10 et 100 fmol/cm2) : (A) Type I : cellule sphérique sans extension 
filopodiale (B) Type II : cellule sphérique présentant 1 ou 2 extensions filopodiales (C) Type III : cellule 
sphérique présentant plus de 2 extensions filopodiales (D) Type 4 : morphologie aplatie représentative dune 
cellule bien étalée. 
Depuis la découverte de ladhésion cellulaire par lintermédiaire de peptides RGD, la 
question de savoir quelle quantité de peptide est nécessaire pour induire lattachement 
cellulaire mais aussi létalement et la formation de contacts focaux a été et est  encore étudiée. 
Une analyse comparative menée par Massia et Hubbell152, a trouvé quune quantité minimale 
en peptide RGD de 1 fmol/cm2 était suffisante pour l'étalement cellulaire et 10 fmol/cm2  pour 
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la formation de contacts focaux et de fibres de stress sur une surface du verre. Depuis ce jour, 
des quantités généralement plus élevées de peptides RGD ont été reportées pour obtenir le 
même comportement cellulaire sur des polymères115,136,151,153157. Cela a été expliqué en partie 
par la pénalité entropique qui résulte de la fixation du peptide à une chaîne polymère flexible 
comparé à une surface rigide. De plus, la transmission des forces à travers le polymère souple 
est inefficace. D'autres explications portent sur l'accessibilité des peptides RGD 
copolymérisés. La région supérieure de lhydrogel (arbitrairement 5 ou 10 nm) est censée être 
atteint par les cellules et a donc été choisie pour calculer la densité de RGD en surface. 
Il est important de noter que la comparaison de leffet de la densité de peptide sur 
ladhésion cellulaire nest valable quà condition que tout autre effet pouvant y contribuer soit 
exclu. Ce nest probablement pas le cas dans les exemples cités notamment à cause des 
différentes lignées cellulaires étudiées. De plus, différents peptides sont utilisés avec 
différentes affinités et sélectivités envers les intégrines. Par exemple, le GRGDY sadresse 
plutôt à lintégrine v3 tandis que le GRGDSP sadresse plutôt à lintégrine 51115,152. 
Enfin la distribution du peptide sur la surface serait également à prendre en compte car elle a 
une immense influence sur le comportement cellulaire. Or dans tous les cas, une répartition 
plus ou moins égale du peptide a été supposée mais jamais prouvée. 
Afin de comprendre le rôle de la quantité, de la spécificité et de la répartition des 
peptides RGD sur une surface, il est donc nécessaire de développer en amont des méthodes de 
chimie propres, quantitatives et contrôlées afin dobtenir des polymères bien définis et 
caractérisés. Si la chimie développée jusquici permet de greffer de petits peptides denviron 5 
acides aminés, il reste à développer de nouvelles alternatives permettant de greffer de plus 
longues chaînes spécifiques au tissu à réparer. 
I.5.Les hydrogels modifiés avec des peptides spécifiques à los.   
Comme on a pu le voir précédemment dans ce chapitre, la formation de los est le 
résultat dune succession dévènements, qui commence avec le recrutement et la prolifération 
des cellules ostéoprogénitrices des tissus environnants, suivis par leur différenciation 
ostéoblastique, puis la formation et enfin la minéralisation de la matrice osseuse.  
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De nombreuses protéines de la matrice extracellulaire (MEC) sont exprimées pendant 
la formation de los. Certaines jouant un rôle prépondérant ont été identifiées, notamment  la 
sialoprotéine osseuse158 (BSP), une protéine non-collagénique de la matrice osseuse, la 
« bone-morphogenic protein-2159,160 » (BMP-2), un élément de la superfamille des facteurs de 
croissance de transformation beta (TGF-) ou encore lostéopontine. Plusieurs études se sont 
donc penchées sur lutilisation de peptides issus de ces protéines pour la reconstruction 
osseuse. Ainsi, plusieurs séquences peptidiques ont été greffées de manière covalente à des 
polymères afin dobtenir des hydrogels destinés à lingénierie tissulaire osseuse. En voici 
quelques exemples.  
Hydrogels de Polyéthylène glycol (PEG) 
Les hydrogels de PEG peuvent être photo-réticulé en modifiant leurs extrémités avec 
des acrylates ou des méthacrylates161,162. Ce sont des substrats aux propriétés inhérentes 
répulsives pour les cellules (résultat dune faible adsorption des protéines). Pour ces raisons, 
les hydrogels de PEG ont été fonctionnalisés avec des peptides dadhésion cellulaire afin de 
moduler ladhésion, la morphologie et la migration25,136. La méthode utilisée consiste à 
obtenir un peptide-PEG-acrylate (cf. figure 11) afin de le copolymériser sous UV avec des 
PEG-diacrylate.  
Figure 11 : Couplage dun peptide-NH2 avec un Acryloyl-PEG-N-hydroxysuccinimide ester 
. 
Cette chimie a été développée par Hubell et al. 136 puis étudiée pour létalement 
dostéoblaste par Burdick et al.25.  Cette étude a montré quune concentration de 0,5 mM en 
peptide RGD (séquence YRGDS) permettaient dobserver un meilleur attachement et un 
étalement des cellules sur ces hydrogels, et que ce phénomène était encore accru avec une 
concentration plus élevée en peptide (5 mM). 
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Cette approche (photo-polymérisation) nécessite une source de lumière qui peut être 
fournie sous arthroscopie pour certaines procédures. Cependant, dans certains cas, la photo-
polymérisation transdermique peut savérer  impossible, notamment dans le cas de crevasses 
profondes de l'os. 
Hydrogels doligo(poly(éthylène glycol) fumarate)(OPF)  
Una alternative possible au problème de la photo-polymérisation est la fabrication 
dhydrogels qui réticulent chimiquement in situ. Cest dans cet objectif que Mikos et al. ont 
développé des hydrogels à base dOPF (cf. figure 12) fonctionnalisés avec un peptide de 
séquence RGD163 et un peptide ODP, dérivé de lostéopontine (séquence 
DVDVPDGRGDSLAYG)163,164. La réticulation de ces hydrogels sopère entre lOPF et un 
PEG-diacrylate en présence dun initiateur redox et du peptide-acrylate, à 45°C pendant 30 
minutes. 
Figure 12 : Structure de loligo(poly(éthylène glycol) fumarate) 
Les hydrogels dOPF ont été fonctionnalisés par les peptides à différentes 
concentrations. Leffet de la densité des deux peptides (GRGDS et  ODP) sur la 
différenciation et la minéralisation des cellules stromales de moelle (CSM) a été étudié. La 
prolifération des ostéoblastes sur ces hydrogels sest avérée dépendante de la concentration en 
peptide. Les plus hautes concentrations favorisaient la prolifération cellulaire aux premiers 
temps de la culture. La différenciation et la minéralisation des ostéoblastes induite par les 
hydrogels fonctionnalisés avec les peptides a été mise en évidence par lexpression de la 
phosphatase alcaline (PAL), de lostéopontine (OPN) et de la déposition du calcium. Cette 
étude a montré que, dans ce cas précis, la concentration en peptide, plus que la nature du 
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peptide, influençait le comportement des cellules et permettaient de moduler lattachement 
cellulaire. 
Hydrogels de Poly(lactide-co-éthylèneoxyde-co-fumarate)(PLEOF) 
Dans une récente étude, une séquence RGD et un peptide dérivé de la protéine 
morphogénique osseuse rhBMP2 ont été greffés sur un hydrogel de PLEOF (cf. figure 13) 
dans le but dobtenir une action synergique entre les différents peptides165. 
Figure 13 : Structure du Poly(lactide-co-éthylèneoxyde-co-fumarate)(PLEOF) 
Le peptide RGD est impliqué dans létalement cellulaire et la création de contact focal 
dadhésion à l'ECM alors que le peptide BMP (séquence KIPKASSVPTELSAISTLYL) initie 
la différenciation ostéogénique des cellules stromales de moelle osseuse (BMS). Le peptide 
RGD a été fonctionnalisé par l'acrylamide et conjugué à lhydrogel PLEOF pendant la 
polymérisation aboutissant à une densité de surface de RGD de 1,62 ± 0,37 pmol/cm2. Un 
bras espaceur « mini-PEG » a été fixé au peptide BMP pour améliorer sa solubilité et réduire 
l'encombrement stérique, suivie dune réaction avec du 4-carboxybenzenesulfonazide pour 
produire un peptide fonctionnalisé azoture (Az-mPEG-BMP). Ce peptide na pas montré de 
toxicité pour les cellules BMS et a amélioré la différenciation des cellules ostéogéniques. Le 
peptide Az-mPEG-BMP a été greffé à l'hydrogel par «chimie clic» entre l'azoture du peptide 
et le propargyle de lhydrogel. La densité de peptide BMP sur la surface de l'hydrogel a été de 
5,2 ± 0,6 pmol/cm2. Le greffage des peptides RGD + BMP sur lhydrogel PLEOF a augmenté 
le degré de minéralisation de cellules BMS de 4,9 et 11,8 fois après 14 et 21 jours, 
respectivement. 
Chapitre 1 : Etude bibliographique 
31 
Dautres études se sont penchées sur la recherche de séquences peptidiques 
spécifiques aux cellules de los, favorisant leur attachement à lECM, étalement, migration et 
prolifération (ostéoconduction) ainsi que leur différenciation (ostéo-induction). Le tableau 7 
les répertorie. 
Protéine Séquence peptidique Substrat polymère 
Type de cellules 
testées 
Réf. 
 BMP-2 
DWIVA(NH2) 
(résidu 26-50 de la BMP-2) 
Hydrogels nanofibreux 
de peptides auto-
assemblés 
Cellules stromales de 
moelle osseuse 
166
BMP-2 
KIPKASSVPTELSAISTLYL(NH2) 
(résidu 73-92 de la BMP-2) 
Alginate 
Cellules 
multipotentes 
mésenchymateuses 
de souris 
167
BSP 
Ac-CGGNGEPRGDTYRAY(NH2)  
Ac-CG-GFHRRIKA(NH2)  
Poly(NIPAaM-co-AAc) 
Ostéoblastes de crâne 
de rat 
143
BSP Ac-CGGNGEPRGDTYRAY(NH2)  Polycaprolactone 
Préostéoblastes de 
souris 
168
Tableau 7 : Etudes de séquences peptidiques spécifiques aux cellules osseuses 
Les études concernant des séquences peptidiques issues de la BMP-2 sintéressent 
surtout à la recherche dun site de liaison aux récepteurs membranaires des cellules, celui-ci 
nayant pas encore été clairement identifié, et à son rôle dans la différenciation de cellules 
multi-potentes en ostéoblastes165167 (rôle ostéo-inducteur).  
Une séquence peptidique de 15 acides aminés issus de la BSP contenant la séquence 
RGD a été identifiée et étudiée par A. Rezania et al.169. Leur étude sappuie sur lhypothèse 
que lattachement spécifique des ostéoblastes à lECM de los est dû à des fragments de la 
BSP générés par dégradation enzymatique, et que ces peptides peuvent moduler lattachement 
et la différenciation des ostéoblastes. Ils ont montré que ce peptide (-
CGGNGEPRGDTYRAY-) permettait daugmenter la force dadhésion de cellules 
ostéoblastes et ostéocytes. Une étude ultérieure menée par O. Drevelle et al.168 a montré que 
ce peptide greffé sur des matrices de polycaprolactone permettait, en plus dune organisation 
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du cytosquelette des cellules, une réponse à la BMP-2. Ce peptide présente donc un intérêt 
pour des biomatériaux à destination de los contenant de la BMP-2.  
I.6.Objectifs de la thèse 
Le sujet de cette thèse sinscrit dans le cadre dun projet ambitieux incluant différents 
partenaires dans le but de développer un ciment injectable pour le comblement et la réparation 
osseuse. Globalement, la stratégie de ce projet se base sur lassociation de deux systèmes 
innovants :  
- Un ciment auto-résorbable à base de carbonate de calcium comme matrice 
minérale. 
- un polysaccharide aux propriétés ajustées afin de promouvoir linjectabilité dune 
part et la cohésion du ciment après injection dautre part. 
Le polysaccharide  permettra donc non seulement de contrôler les propriétés 
dinjectabilité et de mise en forme du matériau mais pourra également promouvoir le 
développement du tissu osseux.  
Dans ce contexte, lacide hyaluronique a été sélectionné pour ces propriétés visco-
élastiques et biologiques uniques.  En effet, parce que c'est l'un des principaux composants de 
la matrice extracellulaire et parce quil contribue de façon significative à la prolifération et à 
la migration des cellules, cest un matériau de choix pour lingénierie tissulaire. 
Trois peptides ont été sélectionnés pour être greffés sur des hydrogels de HA : un 
peptide comportant la séquence classique GRGDS, un peptide issu de la sialoprotéine osseuse 
(BSP) contenant 15 acides aminés spécifique à lattachement des cellules osseuses et un 
peptide témoin, le même que celui issu de la BSP, mais ne contenant pas la séquence RGD 
(remplacée par RGE). Ce peptide permet de confirmer que lattachement est bien dépendant 
de la séquence peptidique et non dautres paramètres pouvant affecter la surface.  
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II. Mise au point dune nouvelle méthode de fonctionnalisation de lacide 
hyaluronique par chimie « thiol-clic » 
Introduction : la chimie clic 
La modification chimique des polymères représente aujourdhui un véritable enjeu 
dans la science des macromolécules, notamment dans le cas de polymères naturels utilisés par 
exemple dans le domaine de lingénierie tissulaire ou de la délivrance de médicament. 
Lengouement croissant des dernières décennies pour ces polymères a conduit à une demande 
croissante de polymères « bien définis » aux propriétés modulables, à laquelle la chimie 
« clic » tente de répondre. Le concept de chimie clic a été introduit par Sharpless et al. en 
2001,  avec pour objectif de développer une large gamme de blocs sélectifs, modulables et 
facilement assemblables pour une large gamme dapplications1. Ils ont ainsi défini un certain 
nombre de critères rigoureux auxquels toute réaction se réclamant de la chimie « clic » doit 
répondre : 
" Le rendement de la réaction doit être très élevé, proche de 100%. 
" La réaction ne doit générer que des sous-produits inoffensifs que lon peut 
éliminer par une méthode non chromatographique. 
" La réaction doit être stéréospécifique. 
" Les conditions expérimentales  doivent être simples
" Les réactifs de départ doivent être aisément disponibles. 
" La réaction ne doit pas nécessiter lutilisation de solvant, ou alors des solvants 
« bénins » comme leau ou faciles à éliminer. 
" Lisolation du produit doit se faire facilement. La purification, si nécessaire, se 
doit dêtre non chromatographique, comme la recristallisation ou la distillation. 
" Le produit obtenu doit être stable sous conditions physiologiques. 
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Les réactions ayant ces caractéristiques nécessitent généralement une forte enthalpie 
de réaction, supérieure à 20 Kcal.mol-1 et conduisent rapidement et de manière sélective à un 
produit unique. Les réactions formant des liaisons carbone-hétéroatome sont lexemple le plus 
commun, incluant les classes de transformations chimiques suivantes : 
" Les cycloadditions despèces insaturées, notamment les cycloadditions 1,3-
dipolaire et les transformations de Diels-Alder. 
" Les substitutions nucléophiles, notamment les réactions douverture 
dhétérocycles électrophiles tendus comme les époxydes ou les aziridines. 
" La chimie des carbonyles de type non-aldol. 
" Les additions sur des liaisons multiples carbone-carbone, notamment les 
oxydations et additions de Michaël. 
Bien quil existe une grande variété de réactions clic, la cycloaddition 1,3-dipolaire de 
Huisgen entre un alcyne vrai et un azoture, conduisant à la formation d'un 1,2,3-triazole, est 
l'exemple de chimie clic le plus rencontré dans la littérature. Cette procédure de couplage a su 
simposer dans toutes les disciplines de la chimie en quelques années26. 
En effet, pour ce type de réaction, les azotures et les alcynes se sont révélés être des 
groupes fonctionnels stables pour une large gamme de conditions réactionnelles, comparé à la 
plupart des autres groupes fonctionnels7. Toutefois, en raison de la mauvaise réputation des 
dérivés azotures (caractère explosif), les chimistes se sont détournés de ce groupement 
organique et n'ont que peu exploité ses potentialités jusqu'à une période récente. C'est avec la 
découverte simultanée en 2001 de Sharpless et al.8  et de Meldal et al.9 sur l'utilisation du 
cuivre au degré d'oxydation (I) comme catalyseur de cette cycloaddition-1,3, que le potentiel 
de cette réaction s'est considérablement développé. En effet, en présence dun catalyseur 
approprié comme les ions de métaux de transition,  non seulement le rendement de cette 
réaction saccroît considérablement mais elle devient en plus stéréospécifique. 
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Figure 1 : cycloaddition 1,3 dipolaire azoture/alcyne de Huisgen 
Cependant, la cytotoxicité du cuivre a conduit à linvestigation dautres types de 
catalyseurs. Différents ligands et métaux de transition ont été étudiés. Néanmoins, la nécessité 
de développer des réactions clic qui ne requièrent pas de catalyseur métallique, en particulier 
pour les applications biologiques, tout en bénéficiant des mêmes avantages et propriétés que 
la cycloaddition de Huisgen a conduit à lémergence de réactions clic alternatives. 
Ce chapitre, après une partie introductive faisant état des différentes réactions de 
chimie-clic trouvées dans la littérature, présente une nouvelle méthode de modification 
chimique de lacide hyaluronique développée au cours de ce travail de thèse. 
II.1. Etude bibliographique : la chimie clic et ses applications à la 
modification chimique de lacide hyaluronique 
II.1.1. Les réactions de chimie clic sans catalyseur 
i. Réaction de cycloaddition [3+2] avec azoture sans catalyseurs  
La préparation dun large éventail dazotures a été bien étudiée et, ces dernières 
années, cette classe de composés facilement disponibles a bénéficié dun intérêt croissant pour 
leur utilisation potentielle dans la réaction de cycloaddition de Huisgen azoture-alcyne 
(CuAAC). Cependant, les azotures ne réagissent pas facilement avec les alcynes  sans la 
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présence dun catalyseur car ils ont généralement un faible pouvoir daccepteur 1,3 dipolaire. 
Différentes approches ont donc été développées afin daccroître la réactivité des groupes 
alcynes et permettre ainsi la cycloaddition azoture-alcyne sans catalyseur métallique dans des 
conditions douces (cf. tableau 1) 
Réactifs Mécanisme Schéma Références 
Azoture/cyclooctyne 
Cycloaddition [3+2] 
azoture/alcyne 
strain-promoted 
(SPAAC) 
[1014] 
Azoture/alcyne activé 
(complexe carbène 
alcynyle de Fischer) 
Cycloaddition [3+2] 
de Huisgen 
[15] 
Azoture/alcyne 
électro-déficient 
Cycloaddition [3+2] 
R=H, CH 3 ou COOEt, R=Me ou Et, et N3-X=5-azidovalerate 
ou 5-azido-DNA 
[1618] 
Azoture/aryne Cycloaddition [3+2] 
R=Benzyl, Tf=trifluorométhanesulfonyl, TMS=triméthylsilyl 
[19,20] 
Tableau 1 : Exemples de réactions de cycloaddition [3+2] sans catalyseur 
La réaction SPAAC remplit la plupart des conditions dune réaction clic. Cependant, 
la synthèse organique des dérivés cyclooctyne a besoin dêtre simplifiée pour pouvoir 
sélargir à dautres champs que la chimie organique tel que la chimie-biologie. La 
disponibilité commerciale de dérivés cyclooctynes seraient un plus indéniable pour le 
développement de cette réaction. 
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Concernant la réaction avec un alcyne activé, bien que celle-ci soit prometteuse en tant 
que réaction clic non catalysée, elle doit être étudiée plus en détail en termes de rendement et 
de modularité. De plus, lactivation de lalcyne avec du tungstène empêche cette réaction 
dêtre classée dans les réactions clic « sans métal ». Bien que lactivation de lalcyne soit 
méthodologiquement plus simple à obtenir que les cyclooctynes, dautres méthodes 
dactivation doivent être développées afin de pouvoir appliquer cette méthode à des systèmes 
biologiques. 
Les travaux de Ju et al.17 mettant en jeu un alcyne électro-déficient sont également 
prometteurs mais, là encore, le rendement a besoin dêtre amélioré et la modularité et la 
disponibilité des matériaux de départ évaluées. 
La méthode développée par Larock et al.20 puis améliorée par Feringa et al.19 qui 
consiste à utiliser un benzyne et un azoture de benzyl en présence de CsF paraît également 
remplir les conditions de chimie clic. Cependant, les azotures attachés à un groupe électro-
attracteur ne réagissent pas dans ces conditions. De plus, la réaction nécessite une source de 
fluorure et la disponibilité des matériaux aromatiques de départ peut être problématique. 
ii. Réaction « thiol-clic »  
Les thiols sont utilisés dans diverses réactions chimiques depuis plus dun siècle. 
Initialement, la chimie « thiol-ène » était utilisée pour la préparation de film bien définis ou de 
réseaux. Cependant, certains aspects pratiques comme lodeur, le stockage ou la stabilité des 
mercaptansrendaient leur utilisation compliquée. La plupart de ces défis sont maintenant 
résolus, grâce à de nouvelles méthodes de synthèse des monomères et le développement de 
nombreux stabilisants efficaces. La littérature abonde sur les différentes voies de synthèse 
existantes et un large éventail de composés thiols sont maintenant relativement faciles à 
préparer. Les thiols sont donc de bons candidats pour des réactions clic (cf. tableau 2). 
La chimie thiol-ène a reçu un fort regain dattention ces deux dernières années grâce à 
sa simplicité, sa haute réactivité et la large variété de réactifs disponibles. En général, cette 
réaction sopère sous UV sous conditions ambiantes dans des temps relativement courts. La 
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réaction clic thiol-ène a donc un futur prometteur pour la synthèse de macromolécules « sur-
mesure » mais aussi de petites molécules organiques et bioconjuguées. 
Réactifs Mécanisme Schéma Références
Thiol/alcène 
Addition 
radicalaire 
[2131] 
Thiol 
/maléimide 
Addition de 
Michaël 
[32,33] 
/énone [34] 
Thiol/Parafluorophényl
Substitution 
nucléophile 
SG1=N-tert-butyl-N-(1-diethylphosphono-2,2-dimethylpropyl) nitroxide 
[35] 
Tableau 2 : Exemples de reaction « thiol-clic » 
Bien que les conditions de la réaction daddition de Michaël trouvées à ce jour dans la 
littérature ne permettent pas encore de remplir les critères dune réaction clic, cette réaction 
fournit néanmoins une approche modulaire pour la préparation de nombreux copolymères à 
blocs fonctionnels synthétisés par la technique RAFT. A ce titre, laddition de Michaël a le 
potentiel pour devenir une réaction clic du futur. 
La versatilité et lefficacité de la substitution par un thiol de la position para de C6F5
satisfont la plupart des critères de chimie clic. De plus, de nombreux thiols sont disponibles 
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commercialement. Cependant laccessibilité du groupe C6F5 est plutôt limitée, entravant ainsi 
la portée et la modularité de cette réaction. 
iii. Réaction de Diels-Alder  
La réaction de Diels-Alder a été rapportée pour la première fois en 1928 par Otto Paul 
Herman Diels et Kurt Alder36. Ils reçurent en 1950 le prix Nobel de chimie pour ces travaux. 
Cette réaction est une des plus fascinantes en chimie organique en termes de mécanisme 
réactionnel et de potentiel de synthèse. Elle met en jeu la création et la destruction 
simultanées de liaisons carbone-carbone. Elle ne nécessite que très peu dénergie et peut donc 
se produire à une température inférieure à la température ambiante. Il existe une multitude de 
travaux sur la réaction de Diels-Alder ; ceux qui suivent sont des exemples basés sur les 
bioconjugués ou les macromolécules (cf. tableau 3).
Les travaux de Hildebrand et al.37 sur la réaction entre un trans-cyclooctène et la 
dipyridyltetrazine remplissent la plupart des critères de la chimie clic. Cette réaction permet 
dobtenir un rendement quantitatif  rapidement à température ambiante. De plus elle préserve 
sa réactivité dans les solvants organiques, leau ou le milieu de culture cellulaire. Sajoute 
également le fait que les produits utilisés sont commercialement disponibles. 
Les travaux de Tunca, Hizal et al.39 ont montré que la réaction clic de Diels-Alder 
entre un motif anthracène et un maléimide est aussi efficace que la CuAAC pour la fabrication 
de polymères en forme détoile. Cependant, comme dans le cas de la CuAAC, il est difficile 
daccéder à des hautes masses molaires par cette technique à cause de lencombrement 
stérique créé par les branches déjà formées. 
Enfin Barner-Kowollik, Stenzel et al.37 ont reporté récemment une réaction clic ultra 
rapide de blocs macromoléculaires à température ambiante en quelques minutes en absence de 
catalyseur en utilisant un cyclopentadiène et un dithioester dans lacide trifluoroacétique 
(TFA). Cette réaction clic est extrêmement efficace et permet la synthèse de copolymères à 
blocs.  
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Il ne fait aucun doute que les réactions de Diels-Alder remplissent de nombreux 
critères de la chimie clic. Cependant le temps parfois long de ces réactions et/ou de hautes 
températures de réaction, en particulier pour les systèmes macromoléculaires, représentent 
une limite de cette technique.  
Réactifs Mécanisme Schéma Références
Tétrazine/alcène 
Rétro-
cycloaddition 
[4+2] de 
Diels-Alder 
[38,39] 
Anthracène/maléimide
Réaction de 
Diels-Alder 
[4+2] 
[40,41] 
Dithioester/diène 
Cycloaddition 
hétéro-Diels-
Alder 
TFA=Acide trifluoroacétique 
[37,42] 
Tableau 3 : Exemples de réactions de Diels-Alder 
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Dans le chapitre suivant, nous allons explorer les différentes réactions de chimie clic 
qui ont été mises en uvre dans la modification de lacide hyaluronique. 
II.1.2. Applications à lacide hyaluronique 
i. Cycloaddition de Huisgen 
Les hydrogels dacide hyaluronique comme substrat pour lingénierie tissulaire sont 
très recherchés pour leur excellente biocompatibilité et biodégradabilité. Afin dobtenir un 
meilleur contrôle sur la distribution des cellules à lintérieur de ces gels, une solution consiste 
à ajouter les cellules au substrat pendant la gélification de celui-ci, pourvu quelle ne nécessite 
pas de chauffer ou dajouter des réactifs toxiques. Dans cette optique, Crescenzi et al. ont 
développé une nouvelle procédure pour la gélification rapide in situ de solutions dacide 
hyaluronique basée sur la cycloaddition de Huisgen43. 
 Des dérivés dacide hyaluronique portant des chaînes latérales finissant soit par une 
fonction azoture soit une fonction alcyne vrai ont été synthétisés. Quand ces deux dérivés sont 
mélangés ensemble dans une solution aqueuse en présence du catalyseur Cu(I) à température 
ambiante, la réaction de cycloaddition de Huisgen se produit, conduisant à une gélification 
rapide (cf. figure 2). 
Figure 2 : cycloaddition de Huisgen entre un dérivé de HA-alcyne et un HA-azoture 
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Les deux dérivés ont été obtenus par simple couplage peptidique entre la 
propargylamine (pour le dérivé alcyne) et le 11-azido-3,6,9-trioxaundecan-1-amine (pour le 
dérivé azoture) et la fonction carboxylate du HA, en présence de N-(3-Diméthylaminopropyl)-
N-éthylcarbodiimide (EDC) et N-hydroxysulfosuccinimide (NHS) dans un tampon aqueux à 
pH 4. Les « gels-clic » ont été préparés en mélangeant deux quantités égales en masse de ces 
deux dérivés à une concentration totale de 50 g/L, en présence de CuCl (10 g/L). Le gel se 
forme en quelques minutes sous vive agitation et est ensuite purifié par dialyse.  
Chaque dérivé de HA (azoture et alcyne) a été synthétisé avec 2 degrés de substitution 
(DS, nombre de moles de substituants en moyenne toutes les 100 unités disaccharides de 
répétition) différents en faisant varier les équivalents de réactifs. Les auteurs ont ainsi obtenu 
2 gels de degrés de réticulation différents : 21% et 8%. Ces 2 gels ont montré un temps de 
gélification très rapide, respectivement 130 et 160s et des modules de stockage (module 
élastique) G importants : 14900 et 6900 Pa. 
Les auteurs ont ensuite montré, entre autres, la possibilité dencapsuler des cellules in 
situ, leur distribution homogène, leur viabilité et leur adhésion au substrat. Leur étude a été 
menée avec des levures S. Cerevisiae et a montré quaprès 24h, 80% des cellules montrent 
une activité de prolifération. Des images de microscopie électronique à balayage (SEM) 
confirment une distribution homogène et une bonne adhésion cellulaire.  
Si cette procédure semble prometteuse pour lélaboration de « gels-clic » pour 
lingénierie tissulaire, linconvénient majeur réside dans la présence même infime de Cu(I). 
En effet, pour dautres types de cellule, il savèrera indispensable de diminuer la quantité de 
catalyseur, la question étant de savoir dans quelle mesure cela reste possible. 
ii. Réaction de Diels-Alder furane-maléimide 
Afin déviter lemploi de catalyseurs potentiellement cytotoxiques Nimmo et al.44  ont 
cherché à développer une méthode qui nen requiert aucun. La réaction de Diels-Alder entre 
un furane et un maléimide apparaît comme une méthodologie idéale : il sagit dune 
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cycloaddition hautement sélective entre un diène et un diènophile qui sopère dans leau, sans 
réactions secondaires ou formation de sous-produit, en une seule étape.  
Le dérivé HA-furane (diène) a dabord été synthétisé en utilisant du chlorure de 4-
(4,6-dimethoxy-1,3,5-triazin-2-yl)-4-méthylmorpholinium (DMTMM) comme agent 
dactivation de lacide carboxylique, afin dopérer un couplage peptidique entre la 
furfuylamine et la fonction carboxylate du HA. Des hydrogels de HA  ont ensuite été obtenus 
par réticulation en mélangeant ce HA-furane avec un polyéthylène glycol bis-maléimide 
(diénophile) en solution aqueuse (cf. figure 3). 
Figure 3 : Réaction clic de Diels-Alder entre un HA-furane et un PEG bis-maléimide 
Le dérivé HA-furane a été synthétisé avec 3 DS différents : 75%, 61%, et  49%. Pour 
la suite de létude le HA de DS 49% a été utilisé. Différents gels ont été caractérisés par 
rhéologie afin de déterminer leur module élastique G, en fonction de leur ratio 
furane/maléimide. Dans chaque expérience la concentration molaire en HA-furane reste 
constante (11 g/L) tandis que celle de PEG-maléimide varie. 3 ratios ont été testés : 
1furane/0.5 maléimide 1furane/1maléimide, et 1 furane/2 maléimides correspondant à des 
concentrations totales (HA+PEG) de 21 g/L, 32 g/L et 53 g/L. Les G obtenus sont 
respectivement 275, 557 et 679 Pa. Le fait que le module augmente encore au-delà du ratio 
1/1 montre que la réaction ne procède pas à une conversion de 100%. De plus, il est 
intéressant de noter que les gels sont déposés une nuit à 37°C avant les mesures rhéologiques 
afin de sassurer que la réticulation est bien terminée. La gélification semble donc moins 
rapide que la cycloaddition de Huisgen et est facilitée par un léger apport de chaleur. 
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Des tests dattachement cellulaire et de viabilité ont aussi été effectués, ici avec des 
cellules endothéliales connues pour exprimer le CD44, un récepteur spécifique du HA, 
permettant ainsi une interaction et une adhésion potentielle au gel HA-PEG. Les cellules ont 
été déposées en surface, là encore après une nuit de gélification. On peut penser que la lenteur 
de la réaction ne permet pas dencapsuler des cellules en 3D. Après 24h, les cellules 
commencent à sétaler, suggérant une adhésion. Après 14 jours de culture, 98% des cellules 
présentes sur lhydrogel étaient en vie, montrant ainsi la cytocompatiblité du gel. Il faut 
cependant préciser quune grande partie des cellules se sont détachées au fur et à mesure des 
changements de milieu. 
iii. Réaction catéchol-thiol 
Toujours dans le même esprit, Lee et al.45 ont tenté une autre approche afin de créer 
des gels de HA thermogélifiants et injectables pour lingénierie tissulaire. Leur stratégie est de 
greffer le Pluronic F127, qui est un copolymère thermosensible de type PEG, fonctionnalisé à 
ses extrémités par des fonctions thiol SH (Plu-SH) sur un HA modifié par couplage 
peptidique avec de la dopamine (cf. figure 4). Ce couplage thiol-catéchol est une réaction de 
type addition de Michaël. 
Figure 4 : Addition de Michaël « thiol-catéchol » entre un dérivé de HA-dopamine et un Pluronic-SH 
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La dopamine a été greffée par couplage peptidique sur le HA en présence dEDC à pH 
5,5. Deux degrés de substitution ont été obtenus en faisant varier les équivalents de réactifs : 
46 et 23 %. 
Le Pluronic F127 a été fonctionnalisé avec de la cystéamine sur les fonctions 
hydroxyles terminales. Le degré de thiolation obtenu est de 94%. 
Les hydrogels composites thermosensibles HA/Pluronic sont ensuite obtenus en 
mélangeant le dérivé HA-dopamine et le Plu-SH dans le PBS à pH 7,4 pendant 1 jour à 4°C, 
la concentration en HA-dopamine  étant fixée à 50 g/L et celle en Plu-SH variant. La 
faisabilité du  couplage a été mise en évidence en mesurant par rhéologie lévolution des 
modules G et G en fonction de la température des différents mélanges. Pour les 3 
concentrations en Plu-SH testées (113 g/L, 125 g/L et 138 g/L), les températures de  transition 
sol-gel sont de  29°C, 25°C et 19°C respectivement. Les modules G maximum atteints 
varient quant à eux de 103 à 105 Pa.  Ces résultats ont été comparés à une solution contrôle de 
HA à 50 g/L non modifié mélangé avec du Pluronic F127 138 g/L non modifié : le module 
G reste supérieur à G quelle que soit la température ; il ny a donc pas de comportement 
thermogélifiant si le HA et le Pluronic ne sont pas réticulés.  
Les auteurs ont ensuite montré lintérêt de ce matériau pour linjectabilité comparé à 
un Pluronic F127 seul, tant au niveau de sa robustesse et de sa stabilité après injection à 37°C 
quau niveau de ses capacités dadhésion au tissu in vitro et in vivo. 
Ce couplage thiol-cathécol bien qua priori très prometteur présente toutefois quelques 
inconvénients. En effet, la dopamine a tendance à soxyder en différentes forme (quinone) et 
il est donc difficile de maîtriser parfaitement le produit de cette addition. 
II.2. Modification chimique du HA par couplage thiol-maléimide 
Le couplage furane-maléimide avait été tenté au laboratoire et navait pas été 
concluant. Cependant, le dimaléimide utilisé nétait pas un PEG de 30 kg/mol comme cest le 
cas dans le travail de Nimmo et al. mais un simple motif PEG-(bis)maléimide de masse 308 
g/mol. Ceci peut expliquer que la réticulation nait pas eu lieu et ne se soit pas observée 
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macroscopiquement. Une autre approche avait été de mélanger deux HA différents, lun 
modifié par la fonction furane, lautre par la fonction maléimide. Ces deux dérivés de HA 
avaient ensuite été mélangés à une concentration totale de 2,5 g/L. Là encore, même à 37°C 
après 5 jours de réaction, aucune gélification macroscopique ou augmentation de viscosité 
navait été observée. Ce couplage semble donc, en plus dêtre cinétiquement plutôt lent, 
nécessiter une concentration assez importante de chaque fonction pour sopérer. 
Le couplage catéchol-thiol a également été tenté au laboratoire. Si la dopamine sous sa 
forme catéchol semble présenter un réel intérêt biologique de par son activité dadhérence 
tissulaire, il faut noter que lors de son greffage  sur le HA par couplage peptidique, un certain 
nombre de signaux non-identifiés en RMN 1H apparaissent sur le spectre, laissant supposer un 
réarrangement de lEDC sous sa forme N-acylurée non-désirable. Cette réaction secondaire, 
qui semble inévitable dans le cas de la dopamine, même en présence des co-réactifs NHS ou 
HOBt, nest pas mentionnée dans le travail de Lee et al. et peut apporter une potentielle 
cytotoxicité au matériau.  
De plus, on a essayé de greffer le pentanethiol et lacide 3-mercaptopropionique dans 
les conditions citées dans le travail de Lee et al.  mais à une concentration en HA-dopamine 
10 fois plus faible, soit 5 g/L. Ces tentatives ont été vaines et nont pas permis de greffer ces 
molécules, daprès les résultats obtenus en RMN 1H. Toujours dans ces conditions, on a 
également observé lévolution de la viscosité au cours du temps dune solution de HA-
dopamine mélangé avec un PEG-4SH de masse 2200 g/mol. Là encore, aucune évolution 
significative de viscosité na été observée, suggérant une absence de couplage thiol-catéchol à 
cette concentration. 
Suite à ces résultats peu concluants, nous avons donc développé une nouvelle 
approche de chimie clic appliquée au HA. Nous nous sommes intéressés au couplage par 
addition de Michaël, aussi appelé couplage thiol-ène ou « thiol-clic ». Cette réaction procède 
sous conditions physiologique et le lien thio-éther formé est très stable et résistant dans un 
environnement fortement acide ou basique ou face à un agent réducteur. Le principal 
inconvénient de la chimie thiol-ène provient de la sensibilité des thiols face à loxydation en 
disulfure. Cette réaction secondaire indésirable peut être en général évitée en excluant 
loxygène de la réaction, en utilisant un agent réducteur tel que le tris(2-
carboxyethyl)phosphine (TCEP), ou en utilisant des thiols protégés. 
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 Nous nous sommes penchés plus précisément sur le couplage dun thiol avec une 
fonction maléimide. Cette approche apparaît complémentaire au couplage thiol-ène par 
addition radicalaire sous UV, lui aussi développé au laboratoire, car elle ne nécessite pas 
lutilisation dUV susceptibles de dégrader la chaîne de HA. 
II.2.1. Description de la stratégie de synthèse 
Lidée est de venir greffer sur le HA un motif maléimide par couplage peptidique sur 
sa fonction carboxylate, motif sur lequel on vient ensuite, par addition de Michaël, greffer une 
molécule possédant une fonction thiol (cf. figure 5). Cette stratégie présente lavantage de se 
faire dans des conditions douces, cest-à-dire dans leau, à pH physiologique et sans ajout 
dun quelconque réactif au catalyseur cytotoxique. De plus, ce couplage savère quantitatif et 
présente un rendement proche de 100%.  
O
OH
O
O
O
OH
NH
CH3
O
OHO
NH
O
HO
O
OH
O
O
O
OH
NH
CH3
O
OHO
O
HO
N
O
O
ONa
H2N
N
O
O
EDC
Sulfo-NHS
AminomaléimideHyaluronate de sodium HA-Maléimide
n n
O
OH
O
O
O
OH
NH
CH3
O
OHO
NH
O
HO
N
O
O
HA-Maléimide
n HS
R O
OH
O
O
O
OH
NH
CH3
O
OHO
NH
O
HO
N
O
O
HA-Maléimide
n
S
R
4°C
1 nuit
Figure 5 : Modification dun HA par addition de Michaël dun substituant comportant une fonction thiol sur 
une fonction maléimide 
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La première étape se fait dans des conditions similaires à celles rencontrées dans la 
littérature, en présence dEDC et de sulfo-NHS à pH 4,75 en solution aqueuse. Contrairement 
à lexemple de la dopamine cité précédemment, on nobserve pas de réarrangement de lEDC 
en N-acylurée conduisant à son greffage sur la chaîne de HA. Cependant, il sest avéré 
impossible de caractériser le produit après cette étape car, après lyophilisation, le polymère 
nest plus soluble. Il existe donc des réactions secondaires, entraînant une réticulation du 
polymère lors de la lyophilisation. Si celles-ci nont pas été identifiées, on soupçonne 
cependant une possible réactivité des fonctions alcool du HA vis-à-vis de la fonction 
maléimide ; en effet, bien que les thiols aient des propriétés chimiques très différentes des 
alcools, ils sont structuralement similaires. 
Les thiols correspondants étant plus nucléophiles, plus acides et plus facilement 
oxydés. Ces réactions indésirables sont néanmoins facilement évitables en opérant en régime 
dilué, cest-à-dire à une concentration inférieure ou égale à la concentration critique de 
recouvrement des pelotes (C*) du HA. On passe donc directement à la deuxième étape après 
purification du HA-maléimide par ultrafiltration. 
La deuxième étape consiste simplement à ajouter un thiol en quantité stchiométrique, 
au HA-maléimide concentré à 0,5 C* environ, à pH 7,4. Par mesure de précaution, on ajoute 
après 1 nuit de réaction un excès dacide 3-mercaptopropionique (AMP) afin de neutraliser 
toutes les fonctions maléimides potentiellement restantes pouvant conduire à des réactions 
secondaires lors de la lyophilisation. Le produit est ensuite purifié par ultrafiltration frontale 
avec de leau milliQ et lyophilisé. 
II.2.2. Synthèse de dérivés HA-maléimide : mise en évidence du greffage 
de la fonction maléimide 
La mise en évidence du greffage de la fonction maléimide sur le HA sest avérée 
impossible après la première étape pour les raisons citées précédemment. Cependant, après 
réaction de la fonction maléimide avec une molécule dintérêt portant une fonction thiol, le 
produit ne présente plus de problème après lyophilisation. On a donc choisit de faire réagir 
lacide 3-mercaptopropionique (AMP) en excès sur les fonctions maléimides afin disoler le 
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produit et de pouvoir létudier par RMN et GPC. Afin de faciliter linterprétation des spectres 
RMN 1H, on a réalisé au préalable le couplage thiol-maléimide avec 1 équivalent dAMP pour 
1 équivalent damino-maléimide (cf. figure 6a)). Cela a permis didentifier avec certitude les 
signaux que lon observe en RMN (cf. figure 6b)). En effet, une grande partie des signaux 
caractéristiques du couplage thiol-maléimide se trouvent ensuite masqués par les signaux du 
HA lui-même. 
Figure : a) Couplage de lAMP avec le sel de N-(2-Aminoethyl)maleimide trifluoroacétate b) Spectre 
RMN 1H du produit obtenu 
 Dans le chapitre suivant, on a étudié la faisabilité de ce couplage sur différentes 
masses molaires de HA et les degrés de substitution obtenus par RMN 1H. 
i. Influence de la masse molaire du HA sur le degré de substitution 
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Les synthèses ont été effectuées à partir de 3 lots de HA de masse molaires Mw=20, 
200 et 600 kg/mol modifiés comme expliqué précédemment. La première étape, le couplage 
peptidique avec lamino-maléimide, se fait à une concentration en HA égale à leur C* 
respectives (cf tableau), avec les mêmes quantités déquivalents de réactifs, soit :  
" HA 1 éq. molaire 
" [NaCl] 0,15M 
" N-(2-Aminoethyl)maleimide trifluoroacétate 1,5 éq. molaires par rapport au 
HA 
" N-hydroxysulfosuccinimide (Sulfo-NHS) 1 éq. molaire 
" N-(3-Dimethylaminopropyl)-N-ethylcarbodiimide hydrochloride (EDC) 2 éq. 
molaires 
Les C* ont été calculées grâce aux relations suivantes46 : la valeur de la viscosité 
intrinsèque, cest-à-dire de la viscosité à dilution infinie provient de la relation [] = 0,0336 
Mw
0,79. Les valeurs des C*, les concentrations critiques de recouvrement des pelotes, sont 
déduites de la viscosité intrinsèque sachant que : C*[] = 1 (cf. tableau 4). 
Mw (kg/mol) 
du HA 
C*(g/L) 
20 11,9 
200 1,93 
600 0,81 
Tableau 4 : C* du HA en fonction de sa masse molaire 
La deuxième étape consiste en lajout de 2 équivalents dAMP, à une concentration 
avoisinant 0,5 C* à pH 7 ,4. 
Après modification du HA, seuls le proton noté d, appartenant au motif maléimide, et 
les protons f et g appartenant au motif AMP sont visibles sur le spectre RMN 1H (cf. figure 7). 
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Figure 7 : Dérivé de HA-maléimide-AMP 
Le degré de substitution (%), défini comme le nombre de moles moyen de substituants 
pour 100 moles dunités de répétition,  est calculé en rapportant lintégrale du proton d (I2), ou 
celle des protons g (I3) à lintégrale des protons anomères du HA (I1) (cf. figure 8). Ainsi on 
obtient : 
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Figure 8 : Spectre RMN 1H du HA-maléimide-AMP de masse 20 Kg/mol substitué à 25% 
On a montré grâce à la RMN que la masse molaire a une influence non négligeable sur 
lefficacité du couplage peptidique: plus elle est élevée, plus il est difficile de substituer le HA 
avec lamino-maléimide (cf. figure 9). En revanche, le rapport des intégrales I3/I2 reste 
constant et égal à 2 montrant que le maléimide est toujours substitué à 100% par lAMP. Cela 
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se confirme également par le fait que lon nobserve pas de signal correspondant à un 
maléimide non réagi, qui aurait a priori de toute façon réagi lors de la lyophilisation et conduit 
à des réticulations indésirables. Les études SEC qui suivront vont également dans ce sens.  
Figure 9 : Degré de substitution du HA-maléimide-AMP en fonction de sa masse molaire 
Dans le chapitre suivant, on a étudié la maîtrise du DS du maléimide en fonction des 
quantités  de réactifs ajoutés, afin de voir si celui-ci peut être aisément augmenté. 
ii. Influence des quantités de réactifs sur le degré de substitution 
Le tableau 5 ci-dessous résume les 3 essais qui ont été effectués afin de tenter 
daugmenter le DS en maléimide lors du couplage peptidique. Il donne le nombre 
déquivalents employés pour chaque réactif lors de chaque essai par rapport au HA. Ces essais 
ont été réalisés avec un HA de masse 200 kg/ mol. Les quantités des réactifs ont été 
augmentées proportionnellement.  
Essai 1 Essai 2 Essai 3 
Amino-maléimide 1,5 2,25 3 
Sulfo-NHS 1 1,5 2 
EDC 2 3 4 
Tableau 5 : récapitulatif des différents essais 
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Les degrés de substitution ont été calculés daprès les spectres RMN comme 
précédemment. Cette étude a montré que le DS peut être augmenté jusquà une certaine 
limite, probablement pour des raisons dencombrement stérique. Ainsi, pour le HA de masse 
200 kg/mol, le DS maximum obtenu est de 17% (cf. figure 10). 
Figure 10 : Degré de substitution du HA-maléimide-AMP selon les quantités de réactifs 
Ensuite on a regardé limpact de cette méthode de modification sur la masse molaire 
du HA par SEC. 
iii. Influence des conditions de réactions sur les masses molaires 
Tous les HA modifiés ont été étudiés en chromatographie dexclusion stérique (SEC) 
avant et après modification,  afin de se rendre compte de limpact de ces synthèses sur leur 
masse molaire. En effet, il convient de sassurer que les conditions mises en uvre ne 
produisent pas de dépolymérisation, qui se traduirait par une diminution de masse molaire, ou 
à linverse de réticulation qui engendrerait une augmentation de celle-ci. Le tableau 6 
récapitule les résultats obtenus. 
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On peut noter que globalement, les résultats sont représentatifs de notre échantillon car 
les produits sont presque toujours élués à 100%. De plus ils sont cohérents par rapport aux 
masses molaires attendues en théorie. 
HA (kg/mol) 
Mw expérimentale  
(+/- 5%, kg/mol) Mw théorique 
après 
modification 
(kg/mol) 
Pourcentage de produit élué 
Avant 
modification 
Après 
modification Avant 
modification 
Après 
modification 
20 18 21 20,3 81 93 
200  
(Essais 1, 2 et 3)
195 203, 205, 220 208, 212, 212 67 100, 100, 100
600 608 475 617 100 100 
Tableau 6 : Analyse par SEC (équipée dun réfractomètre différentiel et dun détecteur MALLS) de 
dérivés de HA modifiés. 
Daprès ces résultats, en ce qui concerne les HA de masse 20 et 200 kg/mol on peut 
dire que les conditions employées nont pas entraîné de perte de masse et donc de 
dépolymérisation. A linverse une très faible hausse de la masse molaire semble avoir lieu, ce 
qui sexplique par le fait que la masse de lunité de répétition augmente du fait du greffage 
des fonctions maléimide et AMP. Ainsi, on a calculé  laugmentation de masse théorique 
comme suit.  
Soit MHA la masse de lunité de répétition du HA non modifié en g/mol et MHA-mal-AMP 
la masse de lunité de répétition modifiée avec les fonctions maléimide et AMP, on détermine 
la masse moyenne de lunité de répétition du HA modifié en fonction du DS comme suit : 
MHA-mal-AMP(DS) = MHA-mal-AMP*DS + MHA(1-DS). 
Puisquon connaît la masse molaire moyenne en masse des chaînes polymères initiale 
(Mwi) grâce à la SEC, on peut en déduire le nombre dunité de répétition moyen de notre 
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polymère de départ (Nur) : Nur = Mwi/ MHA. On en déduit ainsi la nouvelle Mw après 
modification : Mw = Nur* MHA-mal-AMP(DS). 
Pour le HA 20 kg/mol substitué à 25%, voici en exemple le calcul de Mw après 
modification : 
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On constate en revanche pour le HA de masse 600 kg/mol une perte de masse 
denviron 20 % qui est difficile à expliquer. 
Cette étude par SEC des HA modifiés par la réaction clic thiol-maléimide nous a 
permis de montrer que les conditions utilisées sont suffisamment douces pour ne pas entraîner 
de dégradation de la chaîne polymère principale du HA, avec toutefois une certaine réserve 
concernant les plus hautes masses molaires. De plus, elle nous a également permis de montrer 
quen procédant en milieu dilué, les réactions secondaires éventuelles provoquant une 
réticulation du polymère pouvaient être évitées. 
II.2.3. Synthèse de dérivés HA fonctionnels linéaires 
Afin de montrer lefficacité et la versatilité du couplage thiol-maléimide sur le HA, ce 
chapitre présente 2 exemples de molécules dintérêt ayant été greffées avec succès sur la 
chaîne de HA : la séquence peptidique gly-arg-gly-asp-ser, notée aussi GRGDS et le 
cholestérol. 
i. Greffage de la séquence peptidique GRGDS sur le HA-maléimide 
Lacide Arginylglycylaspartique est un tripeptide composé des 3 acides aminés L-
arginine, L-glycine, et acide L-aspartique, communément noté RGD (cf. figure 11). 
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Figure 11 : tripeptide de séquence RGD 
  
Comme expliqué dans le chapitre 1, cette séquence est connue pour promouvoir 
lattachement des cellules lorsquelle est immobilisée en surface de biomatériaux47. Elle 
présente donc un grand intérêt dans le domaine de lingénierie tissulaire puisquelle permet, 
en la greffant sur des substrats a priori non-adhésifs, de faciliter ladhésion, létalement et par 
conséquent lorganisation du cytosquelette de la cellule.   
Caractérisation et contrôle du DS 
Un HA de masse 200 kg/mol a été modifié selon la méthode décrite précédemment. La 
première étape a été réalisée afin dobtenir un DS en maléimide de lordre de 17% (DS 
maximum pour cette masse molaire). Ce HA-maléimide après purification a été divisé en 3 
lots auxquels on a ajouté respectivement 5, 10 et 20% déquivalents en peptide GRGDS 
(contenant une extrémité thiol) par rapport au HA. Enfin, après 1h30 de réaction, un excès 
dAMP a été ajouté afin de faire réagir les fonctions maléimide potentiellement restantes. La 
figure 12 ci-dessous met en parallèle les spectres RMN 1H du HA et du peptide seuls 
comparés au HA modifié avec le peptide, celui-ci ayant été greffé avec succès. 
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Figure 12 : a) Formule chimique et spectre du HA seul b) Spectre du HA-mal-GRGDS(10%) c) Formule chimique et spectre 
de la séquence peptidique GRGDS-SH
Les DS ont été calculés pour les 3 lots de HA modifiés en rapportant lintégrale des 
protons 14 du peptide GRGDS sur celle des protons anomères du HA (cf. figure 13). 
Figure 13 : DS du HA-GRGDS en fonction des équivalents de peptides ajoutés. 
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Ces résultats montrent que la réaction est quantitative, car le DS obtenu correspond 
exactement aux quantités ajoutées. Pour le greffage de peptides RGD sur le HA, le couplage 
thiol-maléimide savère donc être une méthodologie de choix pour obtenir des matériaux sur-
mesure dont on contrôle parfaitement les taux de greffage. 
ii. Greffage du thio-cholestérol sur le HA-maléimide 
Le cholestérol est un lipide polycyclique amphiphile de la famille des stérols qui joue 
un rôle central dans de nombreux processus biochimiques (cf. figure 14). 
Figure 14 : Structure du cholestérol 
 C'est un composant majeur des membranes cellulaires animales qui contribue à leur 
stabilité et au maintien de leurs structures en s'intercalant entre les phospholipides formant la 
bicouche de la membrane. Les phospholipides sont les constituants essentiels des membranes 
cellulaires : ils s'organisent en bicouche lipidique dans laquelle les queues hydrophobes sont 
orientées vers l'intérieur de la structure tandis que les têtes polaires forment les deux surfaces 
de la bicouche (cf. figure 15). Le cholestérol rigidifie la membrane car il empêche sa 
gélification en évitant la cristallisation des acides gras, et diminue la perméabilité 
membranaire aux molécules hydrosolubles. Il influence donc la fluidité membranaire. 
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Figure 15 : bicouche phospholipidique dune membrane cellulaire 
Le développement de vecteurs de médicaments a pris un essor considérable au cours 
des dernières années. Le CEA-Leti a développé un nouveau nano-vecteur basé sur la 
technologie breveté lipidots®. Ces nanoparticules peuvent être utilisées dans le domaine de 
l'imagerie biologique ou pour vectoriser des médicaments peu solubles dans l'eau.  
Aujourdhui, on tente de réaliser des nanovecteurs de troisième génération48, cest-à-dire des 
nanovecteurs dont la surface, décorée avec des molécules dintérêt, permet le ciblage actif de 
certaines cellules (cf. figure 16). Or le HA étant reconnu par le récepteur CD44, récepteur 
surexprimé par les cellules cancéreuses, celui-ci apparaît tout à fait adapté à du ciblage actif, 
une fois ancré dans les nanoparticules lipidiques (LNP), dans le traitement de tumeurs 
cancéreuse.  
Figure 16 : Les 3 générations de vecteurs (a) et les ciblages actifs et passifs (b) 
De par toutes ces propriétés physico-chimiques et biologiques, le cholestérol est 
apparu comme une molécule de choix pour la fabrication de nanoparticules lipidiques 
décorées avec du HA. Lidée est de greffer sur le HA du cholestérol jouant le rôle dancre 
hydrophobe afin de linsérer à la surface des LNP. En effet, le cholestérol va pouvoir, de par 
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son hydrophobicité, sinsérer dans la couche de phospholipides qui forme les LNP49. Le HA 
ainsi présent en surface des LNP permettra un ciblage actif des cellules cancéreuses 
surexprimant le récepteur CD44. 
Caractérisation et contrôle du DS 
Différentes synthèses ont été réalisées à partir de lots de HA de masse Mw = 20 et 200 
kg/mol. Le cholestérol nétant pas soluble dans leau, les réactions ont été effectuées en 
milieu hydro-organique afin de pouvoir solubiliser le HA et le cholestérol. Des essais ont été 
effectués en utilisant un mélange tampon phosphate salin (PBS, pH 7,4)/THF ou PBS/éthanol. 
Dans tous les cas, le thiocholestérol est solubilisé au préalable uniquement dans du THF et 
additionné à la solution de HA-maléimide dans le mélange hydro-organique. Les différentes 
conditions de réaction sont résumées dans le tableau 7 ci-après. 
HA initial Essai 
Quantité de 
thiocholestérol 
(équivalents par rapport 
au HA) 
Condition 
solvant/volume (2ème
étape) 
DS (%) 
dans D2O 
Mw = 20 kg/mol 
1 0,2 PBS/THF = 3/2 6 
2 0,1 PBS/THF = 3/2 3 
Mw = 200 kg/mol
3 0,2 PBS/EtOH = 3/2 1 
4 0,1 PBS/EtOH = 3/2 a 
a Non déterminé car solution trop visqueuse  
Tableau 7 : Récapitulatif des différents essais 
Le greffage du thiocholestérol a été confirmé par RMN 1H. La Figure 17 montre à titre 
dexemple le spectre RMN 1H du HA-cholestérol préparé selon les conditions de lessai 2 du 
tableau superposé sur le spectre du thiocholestérol seul. Comme on peut le voir sur ce spectre, 
le signal à 0,6 ppm correspondant aux protons du groupe méthyle (noté b sur la Figure 17) est 
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faible. De plus, le signal du proton éthylénique (noté a) ne peut être clairement observé. Ceci 
suggère que les groupements cholestérol greffés sont associés sous forme de microdomaines 
hydrophobes conduisant à une diminution de leur mobilité et à une modification de leur 
environnement chimique50. Lintégration des signaux obtenus dans D2O ne peut donc pas 
donner des valeurs fiables pour les degrés de substitution des dérivés HA-cholestérol. 
Cependant, comme il nest pas possible de dissoudre le HA-cholestérol dans un autre solvant 
empêchant le phénomène dassociation hydrophobe, des valeurs « apparentes » de DS ont été 
calculées par lintégration des signaux des protons du méthyle b par rapport aux protons 
anomères du HA. Les valeurs sont reportées dans le Tableau 7. Il est à noter que le HA-
cholestérol de masse Mw = 200 kg/mol avec un DS visé de 10% na pu être analysé par RMN 
car il forme une solution très visqueuse à 6 mg/mL dans D2O. 
Figure 17 : superposition du spectre du HA-cholestérol (essai 2) sur celui du thiocholestérol 
Le couplage thiol-maléimide a donc permis dobtenir des résultats prometteurs et 
ouvert la voie vers la fabrication de LNP décorées en surface avec du HA. La difficulté 
principale réside dans le fait que la forte hydrophobicité du cholestérol conduit à lobtention 
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de polymères très visqueux difficilement caractérisables en RMN du fait de ces auto-
associations. La présence de domaines hydrophobes a été démontrée par rhéologie, diffusion 
de la lumière (DLS) et enfin spectrofluorimétrie et a permis de déterminer une concentration 
critique dagrégation (CAC) pour chacun des polymères synthétisés, variant en fonction du 
DS en cholestérol. Certains de ces polymères ont ensuite été ancrés dans les LNP avec succès. 
II.2.4. Systèmes réticulés : Etude cinétique 
On a étudié ici par rhéologie le couplage dun PEG-4SH de masse 2200 g/mol avec un 
HA-maléimide de masse 200 kg/mol. Pour cette étude, les produits ont été mélangés dans un 
bécher sous agitation magnétique (environ une minute) puis placés sur le rhéomètre. Il a été 
déterminé que la réaction, à une concentration de 2 g/L en HA-maléimide (soit C* environ), 
était complète au bout de 1h10 environ. A une concentration de 5 g/L (soit 2,5 C* environ), il 
se formait instantanément un gel dont le module était de lordre de quelques Pascals (cf. 
figure 18). Cette réaction est donc très rapide ce qui permet, lorsquon utilise des thiols, 
déviter leur oxydation en disulfure.  
Schématiquement : 
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Létude cinétique a montré que la réaction thiol-maléimide se produit très rapidement, 
voire instantanément à partir dune concentration égale à 5 g/L. Ces résultats ont encouragé  
de nouveaux travaux concernant la fabrication de nanofilms covalents obtenu grâce au dépôt 
couche par couche de HA-maléimide et de PEG-4SH. 
Conclusion 
Le développement dune nouvelle méthode de modification de lacide hyaluronique 
par chimie thiol-clic a été mis au point. Cette méthode sest avérée efficace pour un grand 
nombre de molécules, avec un haut rendement et des conditions douces de mise en uvre. 
Cependant, le fait de ne pouvoir lyophiliser lintermédiaire HA-maléimide à cause de 
réactions secondaires indésirables restreint la modularité de cette approche : il est impossible, 
dune part, de préparer le produit en grande quantité longtemps à lavance et de le conserver 
et, dautre part, de travailler à des concentrations élevées. Cependant, cette méthode nous a 
permis, comme nous lavons vu au cours de ce chapitre, de greffer des molécules dintérêt, 
     a) b) 
Figure 18 : a) Evolution de la viscosité dune solution de HA-maléimide à 2 g/L et de PEG-4SH à 0,6 g/L au cours du temps. b) 
Evolution des modules G et G dun gel formé par une solution de HA-maléimide à 5 g/L et de PEG-4SH à 1,7 g/L en fonction de la 
vitesse de cisaillement. 
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même très hydrophobes tel le cholestérol, avec une très bonne maîtrise du DS pour les 
greffons hydrosolubles, un très bon rendement, et sans dégradation de la chaîne principale. 
Elle a ouvert la voie également, de par sa cinétique très rapide et sa simplicité de mise en 
uvre (absence de réactifs ou catalyseurs), vers la fabrication de films covalents 
nanostructurés par la méthode de dépôt couche par couche. 
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III. Conception dhydrogels fonctionnels à base dacide hyaluronique 
pour lingénierie tissulaire osseuse 
Introduction 
Le projet ANR TECSAN au sein duquel se situe le sujet de la thèse vise à développer 
un nouveau biomatériau injectable pour la reconstruction osseuse. Il sappuie sur une stratégie 
basée sur lassociation de deux systèmes innovants : une matrice minérale auto-résorbable de 
ciment de carbonate de calcium, développée par les partenaires du projet au laboratoire 
CIRIMAT de Toulouse et un polysaccharide « sur-mesure », thermogélifiant comme agent de 
cohésion. Lobjectif de la thèse était donc de mettre au point un adjuvant qui présente, dune 
part, des propriétés biologiques intéressantes, favorisant lostéo-intégration du substitut 
osseux dans le corps humain mais également les propriétés rhéologiques voulues, cest-à-dire 
une bonne injectabilité et une gélification à la température de 37°C. Ces deux objectifs ont été 
traités de front et le chapitre suivant se divise donc en deux parties : létude dhydrogels 
chimiques de HA fonctionnalisés par des peptides bioactifs dune part pour laspect 
biologique, et létude du greffage dun polymère thermosensible le long de la chaîne de HA et 
des propriétés rhéologiques obtenues, pour laspect physico-chimique. 
III.1. Etude bibliographique 
III.1.1. Les hydrogels de HA-méthacrylate  
Une stratégie efficace pour la réticulation du HA et lobtention dhydrogels pour la 
culture cellulaire sous conditions douces est la photo-polymérisation de groupes 
méthacrylates introduits au préalable par la fonctionnalisation des groupes hydroxyl110 ou 
carboxylate11,12 du HA. Cette polymérisation a lieu sous UV en présence dun photo-initiateur 
sous conditions physiologiques (cf. figure 1).  
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Figure 1 : Obtention dhydrogel de HA par photo-polymérisation de fonctions méthacrylates 
Cette méthodologie présente certains avantages,  notamment un bon contrôle spatial et 
temporel de la réticulation et de la biocompatibilité pour la polymérisation in situ13,14. De plus 
les propriétés du réseau formé peuvent être modulées par la modification de la masse molaire 
du HA, de sa concentration et de son degré de méthacrylation (DM)1. Une étude reportait 
récemment que de tels gels obtenus avec des HA de DM allant de 0,1 à 0,9 et possédant donc 
différentes densités de réticulation ne permettaient pas seuls létalement de cellules 
myoblastes2, comme reporté précédemment pour des cellules fibroblastes et 
endothéliales11,15,16. Ces résultats ont été remis en question par le travail mené par léquipe 
SMP du Cermav. Il a été montré que non seulement les cellules (préostéoblastes, fibroblastes 
NIH 3T3 et cellules HeLa) adhéraient et sétalaient sur des gels de HA-méthacrylate pour peu 
que la rigidité soit suffisante mais que ce phénomène était directement lié à linteraction 
spécifique des récepteurs CD44 et RHAMM de ces cellules avec le HA17. Les gels de HA 
méthacrylate savèrent donc des substrats de premier choix pour lingénierie tissulaire. 
III.1.2. Choix dun polymère thermosensible : le Pluronic F127 
Un polymère thermosensible est un polymère qui subit une modification de ses 
propriétés physiques sous laction dun stimulus extérieur, en loccurrence la température. 
Cette capacité à subir de tels changements dans des conditions facilement contrôlables met 
cette classe de polymères dans la catégorie des  matériaux dits « intelligents ». Ces matériaux 
présentent un grand intérêt dans de nombreux domaines, notamment dans les applications 
biomédicales telles que la délivrance contrôlée de médicaments ou lingénierie tissulaire32.  
La température est le stimulus le plus utilisé pour perturber la solubilité des polymères 
en solution de manière réversible. Les polymères dits à LCST (lower critical solution 
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temperature ou température critique inférieure de démixtion) présentent la propriété unique de 
voir leur solubilité diminuer lorsque la température augmente. Lorsque celle-ci atteint le point 
de trouble, il se produit une séparation de phase entre le polymère et le solvant, ou entre les 
deux polymères dans le cas dun mélange. La LCST est définie comme le minimum de la 
courbe de démixtion (cf. figure 2), elle est donc associée à une fraction volumique en 
polymère précise, LCST. La température de transition à une fraction volumique en polymère 
quelconque, , est appelée point de trouble. Dans la littérature, LCST et point de trouble sont 
souvent confondus33. 
Figure 2 : diagramme de phase concentration-température dun polymère LCST 
De nombreux polymères possédant une LCST ont déjà été étudiés et parmi eux, les 
Pluronics®  (BASF) ou Poloxamères. Ce sont des copolymères triblocs poly(oxyde 
déthylène) - poly(oxyde de propylène) - poly(oxyde déthylène) (POE-POP-POE) ; Ils ont 
été largement utilisés dans les applications biomédicales3440 grâce à leur bonne tolérance, 
faible cytotoxicité et leur effet thérapeutique positif41,42.  Ce sont des polymères amphiphiles 
de par  la nature hydrophile du bloc POE entre 0 et 100°C, associée au bloc hydrophobe POP 
dont la solubilité dans leau décroît fortement pour des températures supérieures à 15°C. Cest 
cette balance hydrophile/hydrophobe qui leur confère leur caractère thermosensible. En effet 
lorsquon augmente la température, les blocs POP se déshydratent favorisant ainsi la 
formation de micelles sphériques de taille nanométriques par auto-association hydrophobe de 
ceux-ci. Au-delà de la LCST la déshydratation des blocs POP est telle que les micelles 
senchevêtrent, constituant ainsi une phase gel semi-solide (cf. figure 3)43. Lobtention dun 
tel système requiert cependant des concentrations élevées en Pluronic® (>16%wt)44 .  
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Figure 3 : Mécanisme de gélification des Pluronics43
De plus, les hydrogels de Pluronic® seuls montrent de faibles propriétés dadhésion 
cellulaire, de faibles propriétés mécaniques, une érosion rapide et un relargage rapide de 
médicaments in vivo. Ils sont donc difficilement utilisables pour lingénierie tissulaire ou la 
vectorisation de médicament. En revanche, leurs propriétés thermogélifiantes peuvent être 
mises à contribution en les associant à dautres polymères dans le but daméliorer leurs 
propriétés dadhésion et leur stabilité in vivo. Celui que lon a choisi de greffer au HA est le 
Pluronic® F127 dont la structure est représentée figure 4. Ce Pluronic est en effet déjà utilisé 
en pharmacie et autorisé par la « Food and drug administration » (FDA) aux Etats-unis 
dAmérique. 
Figure 4 : Structure tribloc du Pluronic F127 
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III.2. Hydrogels chimiques de HA fonctionnalisés par des peptides comme 
système modèles pour études biologiques 
Lobjectif ici est détudier limpact de peptides bioactifs greffés le long de la chaîne de 
HA sur le comportement des cellules osseuses afin de favoriser leur adhésion et leur 
étalement sur des hydrogels de HA. En effet, Le HA thermogélifiant voulu pour lapplication 
finale nétant alors pas encore mis au point, nous avons choisi de mener cette étude sur des 
hydrogels chimiques de HA-méthacrylate développés au sein de léquipe SMP du CERMAV. 
III.2.1. Stratégie 
La stratégie adoptée consiste à modifier dans un premier temps les fonctions 
hydroxyle du HA avec de lanhydride méthacrylique afin dobtenir un dérivé méthacrylate 
photo-polymérisable. On vient ensuite greffer la fonction maléimide sur les carboxylate du 
HA comme décrit dans le chapitre précédent, afin de pouvoir ajouter un peptide-thiol dont on 
pourra maîtriser aisément le DS (cf. figure 5).  
La première étape sopère à 4°C dans un mélange eau/DMF 3/2 v/v afin de faciliter la 
solubilisation de lanhydride méthacrylique, quon ajoute à raison dun équivalent molaire par 
rapport à lunité de répétition du HA. Le pH est ensuite maintenu entre 8 et 9 pendant 4h puis 
la réaction est gardée sous agitation une nuit à 4°C. Le HA est ensuite précipité par ajout 
déthanol sous vive agitation. Le surnageant est éliminé et le précipité rincé plusieurs fois 
avec des mélanges eau/éthanol. Il est enfin solubilisé à nouveau dans de leau ultrapure pour 
une ultrafiltration. 
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Figure 5 : stratégie pour lobtention dhydrogels de HA décorés avec des peptides 
La deuxième étape se déroule comme décrite dans le chapitre 2, mais les équivalents 
de réactifs ont été proportionnellement diminués afin dobtenir un DS en maléimide de 5%. 
On a ainsi ajouté 0,375 eq damino-maléimide pour 0,25 eq de sulfo-NHS et 0,5 eq dEDC. 
Les peptides ont ensuite été ajoutés à raison de 1 et 2 % afin de réduire les quantités de 
peptide utilisées et donc les coûts mais aussi les modifications concernant les propriétés 
physico-chimiques des hydrogels de HA. 
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III.2.2. Caractérisation  
i) RMN  
Le HA-méthacrylate a dabord été caractérisé par RMN 1H avant greffage des 
peptides. Son degré de méthacrylation (DM) est calculé à partir du rapport des intégrales des 
pics correspondant aux protons CH2 du méthacrylate (IB et IC) sur celle du pic des protons 
anomères du HA (Ian) (cf. figure 5). 
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Ainsi, sur le spectre montré sur la figure 5, on observe un HA-méthacrylate de DM 
égal : 


     
Le produit a ensuite été caractérisé par RMN 1H après greffage du peptide issu de la 
BSP, noté BSP(RGD), via la méthode maléimide. Le DS visé en maléimide était de 5% et 
cest précisément ce que nous obtenons daprès le rapport de lintégrale IM sur Ian. Comme 
expliqué dans le chapitre 2, il a été ajouté de lacide mercaptopropionique en excès en fin de 
réaction afin de neutraliser les fonctions maléimide non réagies. On observe donc les signaux 
correspondant à lAMP et le rapport de lintégrale IAMP sur Ian nous amène à un DS en AMP 
égal à 4%. En ce qui concerne le peptide greffé, il sagit de la séquence 
CGGNGEPRGDTYRAY. On sait que son spectre possède 67 protons visibles en RMN 1H  
dont notamment 8 protons aromatiques provenant de lacide aminé Y (tyrosine) présent 2 fois 
dans cette séquence. Le DS en peptide BSP(RGD) a été calculé à partir de ces protons 
aromatiques notés , ,  et  (cf. figure 6):  
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Sur le spectre montré figure 6 le DS en peptide BSP(RGD) est donc de 1%. On remarque 
que la somme des DS du peptide (1%) et de lAMP (4%) est bien égale au DS du maléimide (5%). 
Figure 6 : Superpostion des spectres du peptide BSP(RGD) et du HA-méthacrylate avec le spectre du  
HA-méthacrylate-BSP(RGD) 
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La RMN nous montre donc quon a réussi à greffer le peptide BSP(RGD) et elle nous 
permet de savoir avec précision en quelle quantité. Cependant, le spectre de la figure 6 
correspond au produit pour lequel on a ajouté 2% de peptide BSP(RGD). Or le DS final est de 
1%. Le couplage thiol-maléimide ne sopère donc pas à 100% mais 50%. Ce résultat rappelle 
ceux obtenus pour le cas du cholestérol vu dans le chapitre 2 : lorsque le greffon est une 
molécule imposante qui présente des parties hydrophobes, le rendement du couplage thiol-
maléimide sen trouve diminué.  
ii) Rhéologie  
Avant le greffage du peptide, le HA-méthacrylate a également été caractérisé par 
rhéologie afin de connaître les modules élastiques G que lon obtient après photo-
polymérisation. En effet, le module G est un des éléments clé dans le domaine de lingénierie 
tissulaire puisquil fait état de la rigidité du gel, et donc de la capacité des différentes cellules 
à sy accrocher et proliférer17. Ici, la synthèse a conduit à un DM de 6%. Pour la suite de 
létude, il était indispensable de connaître les modules que lon peut atteindre afin dadapter 
les concentrations (i.e. le module) pour létude biologique. 
Figure 7 : Evolution des modules G et G (Pa) au cours de la réticulation sous UV dun HA 100 Kg.mol-1 de DM 0,06 à 15 
g/L (A) et 30 g/L (B). 
Chapitre 3 : Conception dhydrogels fonctionnels à base dacide hyaluronique pour 
lingénierie tissulaire osseuse 
93 
III.2.3. Etude biologique 
i) HA-MA-GRGDS 
Les résultats présentés figure 8 montrent une étude préalable réalisée avec un HA-
MA-GRGDS de 100 kg.mol-1, de DM 0,2 et fonctionnalisé à 15% par le peptide GRGDS. Les 
cellules déposées sur le gel sont des pré-ostéoblastes. La photo a été prise après que le gel a 
été rincé, après 24h de culture. On voit très nettement que les cellules, en présence du peptide 
GRGDS, adhèrent et sétalent sur le gel, y compris lorsque le module G est très bas et a 
priori insuffisant pour un étalement, daprès ce que lon observe pour le gel témoin de module 
identique. On constate également que les cellules sétalent dautant mieux lorsque le module 
G augmente. Ces résultats sont donc conformes à ce quon trouve dans la littérature. 
Figure 8 : Pré-osteoblastes sur gels de HA-MA seul et fonctionnalisés RGD. 
Ces premiers résultats ont également permis de confirmer que la méthode de couplage 
développée « thiol-maléimide » ne présente pas de risque cytotoxique45. On a cherché ensuite 
à optimiser la quantité de peptide GRGDS greffée. Pour cela, en utilisant toujours le même 
HA-MA-GRGDS que précédemment, on a effectué des mélanges avec un HA-MA identique 
(DM=0,2, M=100 kg.mol-1) mais non modifié avec le peptide. On a procédé à des mélanges 
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HA-MA/HA-MA-GRGDS (pourcentage en masse) à raison de : 100/0 (HA-MA seul), 95/5 
puis 90/10, 75/25, et enfin 50/50. La quantité de peptide GRGDS est donc croissante et son 
DS «apparent » est, respectivement, de 0%, 0,75%, 1,5%, 3,75% et 7,5% (cf. figure 9). La 
concentration totale en HA est toujours la même, 15 g/L et le module G600 Pa. 
Figure 9 : Pré-ostéoblastes sur gels de HA-MA/HA-MA-GRGDS. 
Cette étude nous montre que, même pour une quantité très faible en GRGDS 
(DS=0,75%), lattachement des cellules au gel est déjà nettement amélioré. De plus, à partir 
dun DS=3,75%, les cellules commencent déjà à sétaler. Il ne semble donc pas forcément 
nécessaire de greffer 15 % de RGD pour obtenir un matériau intéressant pour lingénierie 
tissulaire. Les études suivantes ont pris ce fait en considération et le DS visé pour le peptide 
BSP-RGD était en général de 2%.  
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ii) HA-MA-BSP(RGD) 
Létude qui suit a été réalisée avec les HA-MA-BSP(RGD) ou HA-MA-BSP(RGE) 
présentés dans la partie III.I.2 ii) Caractérisation : RMN et rhéologie. Le DM est donc de 
0,06. Les gels ont été faits à une concentration de 40 g/L afin dobtenir un module G 
denviron 1500 Pa. Les DS en peptides sont de 0,5% et 1%, soit la moitié des DS visés au 
départ. Les résultats obtenus après 24 h de culture avec des cellules pré-ostéoblastes sont 
présentés figure 10. On observe une bonne adhésion et également un étalement avec les 
peptides comportant la séquence BSP(RGD), même avec un DS de 0,5%. Pour le gel 
comportant le peptide avec la séquence BSP(RGE), lattachement des cellules est 
relativement important. En effet, à ce module (G=1500 Pa) et pour ce type de cellule, on a vu 
que le nombre de cellule qui adhéraient au gel sans peptide est nettement plus faible. En 
revanche, on nobserve aucun étalement, ce qui confirme que celui-ci est dû à la présence de 
la séquence RGD. 
Figure 10 : Pré-ostéoblastes sur gels de HA-MA-peptide 
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Une étude a également été menée en 3D avec les partenaires du projet TECSAN de 
Bordeaux (INSERM, Unité 1026 de luniversité Bordeaux Segalen « Bioingénierie Tissulaire 
»). Des HA-MA et HA-MA-BSP ont été polymérisés en présence de cellules HBMSC (human 
bone marrow stromal cell) à une puissance adaptée à la survie de ces cellules. Les cellules 
sont donc, après irradiation, encapsulées dans le gel. Ces cellules proviennent de moelle 
osseuse humaine et sont des cellules progénitrices des ostéoblastes, cest-à-dire quelle 
possède la capacité de se différencier en cellules de los. On a dans un premier temps observés 
lattachement et létalement des cellules à lintérieur des gels pendant 7 jours, à la fin 
desquels les cellules ont été récupérées afin den extraire les ARN messagers pour observer 
leur différenciation. 
Lobjectif était de récupérer les ARN messagers de ces cellules afin dobserver 
lexpression de certains marqueurs spécifiques dune différenciation ostéoblastique. Or les 
ARN que lon a récupérés étaient souvent trop dégradés pour en tirer de linformation et 
provenaient pour la plupart des cellules trouvées au fond des puits (facilement récupérables), 
donc de cellules nayant pas adhéré au gel. Il ressort tout de même de ces observations que les 
cellules adhèrent à tous les substrats et que cette adhésion est augmentée par la présence dune 
séquence peptidique quelle quelle soit. Les cellules sétalent sur les gels possédant la 
séquence RGD tandis quelles restent rondes dans celui comportant la séquence RGE et dans 
le HA-MA seul. De plus on observe dans le HA-MA seul la formation dagrégats de cellules, 
toujours présents à J7. Le résultat le plus marquant a été que les gels comportant une séquence 
peptidique sont tous dégradés au bout de 7 jours, cette dégradation ayant commencé à J3, 
alors que lon nobserve aucune dégradation du gel HA-MA seul. 
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III.3. Synthèse dun HA thermogélifiant pour lobtention dhydrogels physiques  
Le chapitre suivant décrit les méthodes employées pour obtenir un HA thermogélifiant 
- la fonctionnalisation du Pluronic® F127, son greffage sur le HA - et létude rhéologique des 
produits obtenus.  
III.3.1. Fonctionnalisation du Pluronic® F127 
Le greffage du Pluronic® F127 sur le HA nécessite sa fonctionnalisation par des 
fonctions thiols permettant son utilisation dans les méthodes « thio-clic » développées au sein 
de léquipe SMP du CERMAV. La modification chimique du Pluronic F-127 sest inspirée 
des méthodes concernant la fonctionnalisation des PEG trouvées dans la littérature45. En effet, 
à linstar des PEG, alors que la chaîne principale du Pluronic® F127 est chimiquement inerte, 
ses groupements hydroxyle terminaux sont eux réactifs. Cest donc sur ces groupements que 
la fonctionnalisation peut avoir lieu. Comme il savère difficile, dans la plupart des cas, de 
séparer le PEG di-fonctionnalisé du mono- ou non- fonctionnalisé, il est crucial davoir 
recours à des réactions propres et quantitatives. Le chapitre suivant décrit et compare les 
différentes voies étudiées. 
i) Esterification avec lacide 3-mercaptopropionique (AMP) 
La première idée a été de procéder à lestérification de lacide 3-mercaptopropionique 
avec les hydroxyles terminaux du Pluronic F127, cette stratégie présentant lavantage de se 
faire en une seule étape pendant 24h et dutiliser lAMP dont nous connaissons déjà bien la 
réactivité pour la chimie « thio-clic ». 
Pour cela, nous avons choisi lestérification de Steglich46 qui sopère avec du 
dicyclohexylcarbodiimide (DCC) comme agent de couplage et le 4-diméthylaminopyridine 
(DMAP) comme catalyseur. Cette réaction a été décrite en premier par Wolfgang Steglish en 
1978. Elle se fait à température ambiante dans le dichlorométhane (cf. figure 11). 
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Figure 11: Esterification de Steglish entre le Pluronic® F127 et lAMP. 
Après 24h de réaction, le solvant est évaporé et le polymère récupéré par précipitation 
dans léther à 0°C, puis filtration. La figure 12 présente le spectre du produit obtenu par RMN 
1H. Tous les spectres concernant la fonctionnalisation du Pluronic F127 ont été réalisés dans 
le chloroforme deutéré à 298K. Ce spectre nous montre quenviron 60% des extrémités ont 
été fonctionnalisées. Le calcul sopère ainsi : 100% des extrémités sont fonctionnalisées si les 
triplets A et B comptent chacun 4 protons lorsque le singulet des CH3 du bloc POP en 
comptent 168 (3×56), soit environ 0,07 pour 3. Ici les triplets A et B comptent pour 0,04 
quand le singulet C compte pour 3, le pourcentage dextrémités fonctionnalisées est donc de 
0,04/0,07 soit 57%. 
Cette méthode a cependant présenté plusieurs inconvénients. Nous avions essayé cette 
réaction en premier lieu avec purification par ultrafiltration : nous navions alors observé 
aucune fonctionnalisation. Ceci peut sexpliquer par lhydrolyse de la liaison ester lors de 
lUF et se pose alors la question de la stabilité du produit obtenu (qui devra subir à terme une 
stérilisation, entre autres). De plus, comme le montre le spectre RMN, le produit contient des 
impuretés et devient trouble lorsquon le solubilise dans leau (solvant utilisé pour la suite 
pour le greffage sur le HA), probablement du fait de ces impuretés qui ny sont pas solubles. 
Enfin, la réaction nest pas quantitative puisque seules 57% des extrémités sont modifiées. 
Pour ces raisons, nous nous sommes tournés vers une autre méthode, avec création de liaison 
amide plus stable. 
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Figure 12 : spectre RMN 1H du Pluronic® F127 après esterification de Steglish, à 298K dans CDCl3. 
ii) Amination et couplage peptidique avec lAMP 
Cette méthode consiste à obtenir en premier lieu un Pluronic-amine, dans le but dy 
greffer ensuite lAMP par couplage peptidique. Elle est une adaptation dune procédure 
décrite par Mutter47 en 1978. 
La première étape consiste à activer les alcools terminaux du Pluronic® F127 en les 
remplaçant par des esters de toluène sulfonate qui sont, contrairement aux groupes hydroxyle, 
dexcellents groupes partants et qui peuvent ainsi facilement être substitués par de multiples 
groupes, même peu nucléophiles. La préparation des tosylates est conduite en présence d'une 
base, la triéthylamine qui neutralise le chlorure d'hydrogène (HCl) formé (cf. figure 13). Le 
produit est récupéré par précipitation dans léther et filtration. 
La deuxième étape est une substitution nucléophile des esters de toluène sulfonate par 
lazoture de sodium. Elle se déroule à 140°C, dans le DMF pendant 2h, par simple ajout de 
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lazoture de sodium. Le produit est précipité dans léther, filtré, puis à nouveau solubilisé dans 
leau pour une ultrafiltration. On le récupère après lyophilisation. 
La troisième étape est une hydrogénation des extrémités azoture en amine. Elle se fait 
en présence de dihydrogène en phase gazeuse et dun catalyseur solide, le palladium, qui reste 
en suspension dans le solvant qui contient le Pluronic.  
Enfin, la dernière étape est le couplage peptidique de lAMP sur les extrémités amine 
du Pluronic F127, en présence dun carbodiimide (DIC) et du N-Hydroxybenzotriazole 
(HOBt). 
Figure 13 : Synthèse multi-étape dun Pluronic-SH par amination puis couplage peptidique. 
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La figure 14 présente le spectre RMN 1H du produit final. Comme pour 
lestérification, environ 60% des extrémités du PEG ont été fonctionnalisées par lAMP. Ce 
produit, bien quayant subi de multiples purifications au cours des différentes étapes, contient 
encore des traces de chlorure de 4-toluènesulfonyle provenant de la première étape, signalées 
par des astérisques sur le spectre (protons aromatiques et méthyle). Cependant, il est 
parfaitement soluble dans leau et a montré une très bonne réactivité pour la chimie thio-clic. 
Figure 14 : Spectre RMN 1H du Pluronic F127-SH obtenu par amination et couplage peptidique.
Bien que cette méthode se soit montrée quantitative à la première étape (100% des 
extrémités fonctionnalisées par le chlorure de 4-toluènesulfonyle), la multiplication des étapes 
diminue le pourcentage dextrémités fonctionnalisées en plus du rendement. 
De plus, létape dhydrogénation sest avérée peu reproductible. Malgré une 
investigation poussée menée au laboratoire sur cette étape, le résultat na pu être reproduit 2 
fois à lidentique. Cela laisse penser quune réaction secondaire dégrade le produit désiré. 
Pour ces raisons, une dernière méthode de fonctionnalisation a été envisagée. 
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iii) Couplage de la cystamine 
La troisième stratégie envisagée est décrite dans la figure 15. Elle sinspire des travaux 
de Park et al.44. La fonctionnalisation du Pluronic F127 se déroule en 3 étapes. Premièrement, 
les groupes hydroxyles sont activés avec le chloroformate de 4-nitrophényle. Ensuite on 
effectue une substitution des groupements nitrophényles par le cystamine. La dernière étape 
consiste en la réduction des ponts disulfures par un agent réducteur, le TCEP. 
Figure 15 : Fonctionnalisation du Pluronic® F127 par la cystamine. 
Cette stratégie a permis dobtenir des Pluronic® fonctionnalisés à environ 40% de 
leurs extrémités (cf. figure 16). Là encore, la méthode nest pas quantitative et quelques 
impuretés apparaissent sur le spectre RMN 1H (les mêmes, semble-t-il, que lors de 
lestérification). Cependant, elle permet de réduire le nombre détape par rapport à la méthode 
précédente, offre une bonne reproductibilité et un produit parfaitement soluble dans leau. 
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Figure 16 : Spectre RMN 1H du Pluronic® F127 fonctionnalisé avec la cystamine 
iv) Comparaison et conclusion 
Le tableau de la figure 17 présente un comparatif des différentes méthodes employées 
pour la fonctionnalisation du Pluronic® F127 avec des thiols. 
Synthèse
Nombre 
détapes
Durée 
de la  
synthèse 
Taux de 
fonctionnalisation
rendement
Solubilité 
dans leau
Reproductibilité
 Estérification 
de Steglish 
(AMP)  
1 1 jour 60 % 95% Trouble moyenne
Amination et 
couplage 
peptidique 
(AMP)
4 7 jours 60% 10% bonne mauvaise
Couplage 
Cystamine
3 5 jours 40% 60% bonne bonne
                        Figure 17 : Comparaison des différentes méthodes de fonctionnalisation du Pluronic® F127 
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Compte tenu de ces résultats, nous avons opté pour le couplage avec la cystamine pour 
fonctionnaliser le Pluronic® F127 en grande quantité. En effet, cette méthode sest avérée être 
le meilleur compromis afin dobtenir un produit propre, soluble dans leau avec un rendement 
correcte et une bonne reproductibilité.  
III.3.2. Synthèse dun HA thermosensible injectable 
i) Stratégie 
Afin de pouvoir préparer de manière efficace et de façon simple des polymères variés, 
une nouvelle méthode de greffage par chimie clic de type "thiol-ène" a été développée au sein 
de léquipe SMP, parallèlement au couplage thiol-maléimide48. 
Ce couplage "thio-ène" consiste en une addition radicalaire de thiols sur des doubles 
liaisons en présence dune source dirradiation et dun photoamorceur (cf. figure 18). La 
stratégie de synthèse des polymères passe ainsi par la préparation de polysaccharides modifiés 
par des groupements alcènes pouvant réagir efficacement avec des molécules fonctionnalisées 
avec des thiols.  
  
R SH +
R'
RS
R'
H
Figure 18 : Représentation simplifiée du couplage thiol-ène 
Pour cela, on introduit de manière simple et dans des conditions douces des 
groupements penténoate sur le HA en les greffant aléatoirement sur les hydroxyles du 
polysaccharide par une réaction destérification effectuée en utilisant lanhydride 4-
pentènoïque  (cf. figure 19). Le choix dutiliser cet anhydride a été orienté par des travaux 
réalisés en 2009 sur les glycopolymères par G. Chen et al.49. Ceux-ci ont en effet montré que 
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la modification du polyHEMA par lanhydride 4-pentènoïque conduisait à un polymère stable 
et très réactif lors des couplages thiol-ène réalisés sous UV avec des glucothioses. Le produit 
final était alors obtenu avec un très haut rendement de réaction et une bonne solubilité dans 
leau.  
Ces travaux ont fait lobjet dun brevet et donnent ainsi accès dans des conditions 
douces et de façon simple à des dérivés HA-penténoate avec des rendements supérieurs à 90% 
calculés par rapport au HA initial. Cest cette méthode que nous avons utilisée pour greffer le 
Pluronic® F127 au HA (cf. figure 19), notamment parce que lintermédiaire HA-pentènoate, 
contrairement au HA-maléimide, peut être lyophilisé et donc stocké.  
Figure 19 : Synthèse du HA-Pluronic par couplage thiol-ène du Pluronic-SH avec le HA-pentènoate. 
Les Pluronics® non-, mono- et di-substitués ne pouvant être séparés, ce produit greffé 
au HA peut conduire soit à des chaînes pendantes dans le cas du Pluronic® mono- et di-
substitué, soit à des ponts de réticulation entre les chaînes de HA pour le di-substitué (cf. 
figure 19). Les synthèses ont été effectuées avec 2 masses molaires de HA différentes (200 et 
400 kg.mol-1). Au vu des résultats (voir partie iii) Rhéologie) le HApent400 a été sélectionné 
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et sa réticulation a été testée à 3 concentrations différentes (3, 5 et 7 g/L) afin de favoriser ou 
non les réticulations et dobserver leur impact sur les propriétés rhéologiques du HA obtenu. 
Les HA réticulés à 5 et 7 g/L nétant pas filtrables sur les filtres de 0,22 µm nécessaires à la 
stérilisation, cest finalement la concentration de 3 g/L qui a été retenue pour cette synthèse. 
III.3.3. Caractérisation  
i) RMN 
Le greffage de groupements penténoate sur le HA-penténoate a été mis en évidence 
par RMN 1H. La figure 20 compare les spectres du HA initial (Mw = 200 000 g/mol) et dun 
dérivé HA-penténoate. 
Le spectre de la figure 20 fait apparaître les signaux des protons caractéristiques de la 
chaîne penténoate. Le degré de substitution (DS), a été déterminé par intégration des signaux 
des protons anomères ou du CH3 (unité glucosamine) du HA et du proton c de la chaîne 
penténoate. Dans lexemple donné dans la figure 20, le DS est de 0.20. 
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Figure 20 : Spectres RMN 1H (400 MHz, 80°C, D2O, 6mg/mL) du HA initial(A) et du HA-pentènoate(B) 
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Le greffage du Pluronic-SH sur le HA-penténoate par réaction thiol-ène a ensuite été 
mis en évidence par RMN1H. La figure 21 montre la formule chimique du produit de la 
réaction thiol-ène (HA-pentènoate-Pluronic obtenu avec un Pluronic modifié avec la 
cystamine) et la figure 22  montre le spectre correspondant.  
Figure 21 : Formule chimique dun HA-pentènoate-Pluronic obtenu par réaction thiol-ène 
Lapparition des signaux des protons b et c nous permet de montrer que la réaction a 
bien eu lieu et que le Pluronic est donc relié de manière covalente au HA. 
Le DS peut ici être calculé de multiples façons. On devrait en effet pouvoir observer 
par exemple la diminution du signal des protons c et d, par rapport au proton a au profit de 
lapparition des protons b, c. Cependant, le DS est faible et le spectre trop mal résolu pour 
obtenir un résultat fiable. En effet, le produit étant thermogélifiant, le spectre na pu être 
réalisé à 353K comme habituellement, mais à 298K. Le produit est assez visqueux à cette 
température et la ligne de base du spectre a subi de nombreuses modifications. Le  meilleur 
moyen de calculer le DS est donc de comparer les CH3 du Pluronic avec les CH3 du HA. Ceci 
nous amène ici à un DS de 3,5% en Pluronic mais ne rend pas compte des possible ponts de 
réticulation. 
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Figure 22: spectre RMN1H du HA-pentènoate-Pluronic réalisé avec un HA-pentènoate de 200 kg.mol-1 de DS 
0,2 et un Pluronic-SH modifié avec la cystamine, vu de près (A) et dézoomé (B). 
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ii) Rhéologie 
Toutes les études rhéologiques présentées dans cette partie ont été effectuées dans le 
domaine linéaire de léchantillon afin de ne pas modifier ses éléments structuraux. Il 
correspond au domaine où la relation entre contrainte et déformation est linéaire : un 
doublement de la déformation entraîne un doublement de la contrainte. Cela revient à 
considérer que les modules observés, rapports de la contrainte à la déformation, ne sont pas 
fonction de lamplitude de celle-ci. Le domaine linéaire a donc été déterminé au préalable aux 
différentes fréquences. Les mesures qui suivent ont toutes été réalisées à la fréquence de 1 Hz 
pour une déformation de 20%, sur un rhéomètre AR2000ex avec une géométrie 4 cm 4° acier, 
dans un tampon PBS. La température varie à raison de 1°C par minute. 
Le premier résultat marquant, montré figure 21, est lobtention dun HA au 
comportement thermogélifiant dont la température de transition sol-gel se situe à environ 
26°C. Ce produit a été obtenu en réticulant un HA-pentènoate de masse 200 kg.mol-1 (DS 0,2) 
à 3 g/L avec un 0,75 équivalents de Pluronic-SH obtenu par la méthode « amination et 
couplage peptidique de lAMP » (fonctionnalisé à 60%). La mesure a été réalisée à 10 g/L et 
montre que lon atteint un module de 28 Pa à 37°C. De plus, le comportement est totalement 
réversible. 
Figure 21 : Variation des modules G et G en fonction de la température dun HA-pent-Pluronic (DSpent=0,2, 
Mw=200 kg.mol-1) à 10 g/L, réticulé à 3g/L avec 0,75 eq de Pluronic-SH (fonctionnalisé à 60%).  
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Suite à ce premier résultat, nous avons fait varier la masse molaire du HA et sa 
concentration lors de la mesure afin dobserver les conséquences sur les propriétés 
rhéologiques. Les différents essais sont récapitulés dans le tableau de la figure 22. 
Lot HA-Pluronic 
Mw du HA 
(kg.mol-1) 
DS penténoate 
(%) 
DS Pluronic 
(%) 
Concentration 
[HA-Pluronic] 
(g/L) 
Module G 
à 37°C (Pa)
AB11-94 200 20 7 10 27 
AB11-121 200 20 3,5 
10 3 
20 68 
30 163 
AB11-123 400 20 5 
10 32 
30 490 
Figure 22 : Tableau réacpitulatif des différents HA-Pluronic réalisés. 
La figure 23 montre les résultats obtenus pour des HA de 200 (A) et 400 (B) kg.mol-1
réticulés avec un 0,75 équivalents de Pluronic-SH obtenu par le greffage de la cystamine 
(fonctionnalisé à 40%). 
Tout dabord, on remarque que les produits obtenus avec ce Pluronic-SH (couplage de 
la cystamine) présentent un module 10 fois plus faible à 37°C que pour le produit obtenu avec 
le Pluronic précédent (couplage peptidique de lAMP). En effet, sur la figure 21, le module à 
37°C pour une concentration de 10 g/L est de 28 Pa, alors quil nest que de 3 Pa à cette 
même concentration sur la figure 22(A) (courbe rouge). Ce résultat est logique car nous avons 
employé les mêmes quantités de Pluronic dans les 2 cas alors que lun était plus substitué que 
lautre. Il montre cependant limportance davoir un Pluronic-SH fonctionnalisé au mieux. De 
plus, selon le Pluronic-SH utilisé, on remarque que la température de transition sol-gel varie 
également, celle-ci étant plus élevée pour le Pluronic-SH couplé avec la cystamine. 
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La figure 22 nous permet de montrer que les modules G à 37°C augmentent avec la 
concentration, tandis que la température de transition sol-gel diminue. Cependant, aux 
concentrations testées, on est encore loin des valeurs G requises pour létalement cellulaire 
en 2D (voir partie III.2.1. Synthèse dhydrogels chimiques de HA fonctionnalisés par des 
peptides bioactifs). 
                 (A) 
(B)
Figure 22 : Variation des modules G et G dun HApent200 (A) et dun HApent400 (B) DS 0,2 réticulés à 3g/L 
par un Pluronic-SH. 
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La figure 23 permet de comparer les modules G à 37°C des HA-Pluronic de 200 et 
400 kg.mol-1 en fonction de leur concentration. Le HA-Pluronic de plus haute masse molaire 
permet datteindre des modules plus élevés.  
Figure 23 : Evolution de G (Pa) à 37°C en fonction de la concentration en HA-Pluronic (g/L). 
III.3.4. Etude biologique 
Afin de se rapprocher de la structure du HA thermogélifiant voulu pour lapplication 
finale, nous avons également conduit une étude biologique sur des hydrogels de HA réticulés 
par des PEG-(SH)2 qui présentent une structure similaire à celle du Pluronic® F127. Il sagit 
donc ici dune étude sur des hydrogels chimiques en 2D (cf. figure 24). Lintérêt des PEG-
dithiol étant quils sont disponibles dans le commerce et ne nécessitent donc pas de 
modification chimique. 
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Figure 24 : Fabrication dun hydrgel par couplage thiol-ène dun HA-penténoate avec un PEG-SH 
Pour cette étude, le peptide GRGDS a été greffé au préalable au HA-pentènoate (400 
kg.mol-1 par irradiation UV, avec un DS de 5%. La figure 25 présente les modules G et G 
obtenus pour ce type de gel au cours de lirradiation UV. 
Figure 25 : variation des modules G et G au cours de la réticulation sous UV dun HA-penténoate (400 kg.mol-1) à 15 
g/L avec un PEG-(SH)2 (7500 g.mol
-1). 
  
La Figure 26 montre le résultat obtenu après 24 h de culture sur ce gel de HA-PEG-
RGD avec des cellules pré-ostéoblastes. On y observe un bon attachement et étalement 
cellulaire montrant que la présence du PEG ne semble pas affecter ceux-ci. Ce résultat laisse 
donc penser que le HA-Pluronic peut être à terme un matériau très intéressant pour 
lingénierie tissulaire de los. 
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Figure 26 : Pré-ostéoblastes sur gel de HA-PEG-GRGDS(5%) 
Conclusion et perspectives 
Au cours de ce chapitre 3, nous avons montré que la méthode de modification 
chimique de lacide hyaluronique « thiol-maléimide » développée dans le chapitre 2 
permettait la fabrication de substrats contenant des peptides dintérêts pour lingénierie 
tissulaire osseuse. Ces hydrogels ont été réalisés avec une très bonne maîtrise de leurs 
caractéristiques chimiques (quantité de peptides) comme la montré la caractérisation par 
RMN 1H et de leurs caractéristiques rhéologiques (rigidité) qui savèrent être des éléments 
cruciaux pour lattachement et la prolifération des cellules.  
Nous avons également mis au point un HA thermogélifiant, grâce à la chimie thiol-ène 
développée au sein de léquipe SMP. Ce produit a demandé dans un premier temps de 
fonctionnaliser un polymère thermosensible, le Pluronic® F127, avec des extrémités thiols  
par une méthode efficace et reproductible. Nous avons montré quil était possible de moduler 
les propriétés de ce HA thermogélifiant, notamment la température de transition sol-gel et le 
module G à 37°C, en faisant varier différents paramètres tels que la masse molaire du HA 
utilisé et sa concentration. Une étude biologique en 2D a été menée avec un HA réticulé par 
un PEG dans le but de mimer la structure chimique dun HA-Pluronic. Ces résultats sont 
encourageants mais ne permettent pas de prédire précisément le comportement des cellules 
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sur des gels de HA-Pluronic, qui sont, contrairement aux gels HA-PEG réticulés 
chimiquement, des gels physiques obtenus en chauffant le matériau. 
Lobjectif serait donc de faire une étude biologique en 2D et 3D des gels de HA-
Pluronic, puis y incorporer des peptides dintérêts pour lingénierie tissulaire osseuse. 
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IV. Partie expérimentale 
IV.1 Produits chimiques et solvants 
Plusieurs masses molaires dacide hyaluronique ont été utilisées pour ces travaux. Les 
gels de HA-méthacrylates présentés dans le chapitre « III.2. Hydrogels chimiques de HA 
fonctionnalisés par des peptides comme système modèles pour études biologiques »  ont été 
élaborés à partir dun HA de masse molaire moyenne en masse Mw= 120 kg.mol
-1 fourni par 
la société Lifecore. 
 Les dérivés de HA-maléimide présentés dans le chapitre « II.2. Fonctionnalisation du 
HA par couplage thiol-maléimide » ont été élaborés à partir de 3 masses molaires différentes, 
Mw=20 kg.mol
-1, 200 kg.mol-1 et 600 kg.mol-1, provenant respectivement de la société ARD. 
Le dérivé de HA-penténoate présenté dans le chapitre « III.3.2. Synthèse dun HA 
thermosensible injectable » a été élaboré à partir dun HA de masse molaire moyenne en 
masse Mw=400 kg.mol
-1 provenant de la société ARD. 
Tous ces HA sont obtenus par fermentation bactérienne (bactérie streptococcus 
zooepidemicus). Leurs masses molaires ont été vérifiées par SEC.
Le Pluronic® F127 provient de Sigma Aldrich Le poly(éthylène glycol) de masse 
Mw=7500 g.mol-1 provient également. 
Les peptides GRGDS, BSP(RGD) et BSP(RGE) nous ont été fourni par la 
société Genecust (Luxembourg). 
Le reste des produits chimiques a été commandé auprès de la société Sigma-Aldrich 
SARL et Fluka (division de Sigma-Aldrich SARL). Ils ont été utilisés sans purification 
préalable. 
Les solvants (dichlorométhane, éthanol, N,N-diméthylformamide) et solvants deutérés 
(D2O, CDCl3) proviennent de la société SDS (France) et ont été utilisés sans purification 
préalable. 
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IV.2 Matériels et méthodes générales 
IV.2.1 Purifications 
i) Ultrafiltration frontale 
    Lultrafiltration (UF) est une filtration sur membrane où le liquide traverse une 
membrane semi-perméable grâce à une différence de pression (pression transmembranaire ou 
TMP). Les particules en solution ou en suspension de haut poids moléculaire sont retenues 
dans la cellule tandis que leau et les molécules de faible poids moléculaire (de taille 
inférieure au seuil de coupure de la membrane) passent à travers la membrane (cf. figure 1). 
Ce processus de séparation est utilisé dans lindustrie pour purifier et/ou concentrer des 
solutions de macromolécules, notamment les protéines.  
Figure 1 : Représentation schématique dune cellule dultrafiltration frontale (A) et dune membrane sélective utilisée 
en UF (B). 
En filtration frontale, le courant à travers la membrane entraîne toutes les espèces 
dissoutes ou en suspension vers la surface de la membrane. Les espèces retenues par celle-ci 
sy accumulent très rapidement. Ceci favorise un colmatage rapide de la membrane que lon 
peut cependant minimiser par la présence dun agitateur magnétique au sein de la cellule 
dUF. 
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Les membranes utilisées au laboratoire sont en cellulose régénérées et fournies par la 
société millipore. Le seuil de coupure est adapté en fonction de la masse molaire du produit à 
purifier et en général 20 fois inférieur à celle-ci. Par exemple pour le HA de masse molaire 
600 kg.mol-1, le seuil de coupure était 30 kg.mol-1. Pour le Pluronic® F127, de masse 12600 
g.mol-1, il était de 500 g.mol-1. 
LUF est stoppée quand la conductivité du perméat est stable et inférieure à 5 µS. 
Cette méthode de purification a principalement été utilisée pour les synthèses du 
dérivé HA-maléimide et du Pluronic-SH fonctionnalisé. 
ii) Précipitation 
Les dérivés HA-méthacrylate et HA-penténoate sont purifiés par précipitation. 
Lopération consiste à ajouter un non-solvant du polymère jusquà ce quil précipite. Pour le 
HA, on procède avec de léthanol, quon ajoute au HA en solution dans leau jusquà obtenir 
un mélange EtOH/H2O 3/2. Il est important dajouter léthanol de façon lente et régulière afin 
davoir un mélange le plus homogène possible. Lorsque le polymère a précipité, on le laisse 
décanter afin déliminer le surnageant avec les impuretés quil contient. On procède ensuite à 
des lavages successifs du HA avec des solutions EtOH/ H2O 7/3, 4/1 et 9/1. 
IV.2.2 Spectroscopie par résonance magnétique nucléaire 
Les spectres RMN du proton ont été réalisés sur un appareil Bruker avance 400 
opérant à la fréquence de 400 MHz (1H) équipé dune sonde QNP. 
Les déplacements chimique () sont exprimés en partie par million (ppm) par rapport 
au tétraméthylsilane utilisé comme référence interne et en utilisant les solvants indiqués. 
Les HA hydrosolubles sont solubilisés dans le D2O à 6 g/L. La référence utilisée est 
alors le pic résiduel de leau pour les spectres protons (étalonné à 4,8 ppm pour une 
température de 298K1 et à 4,25 ppm pour une température de 353K). Les Pluronics sont 
Chapitre 4 : Partie expérimentale 
125 
solubilisés à 20 g/L dans le CDCl3. La référence utilisée est alors le pic résiduel du 
chloroforme à 7,26 ppm à 298K. 
Les spectres RMN 1H standards donnent des informations sur les protons de la 
molécule étudiée notamment les déplacements chimiques () les intensités de signaux et les 
constantes de couplage (J). Les spectres sont acquis sur 16 K points et transformés sur 32 K 
points (zéro-filling). Tous les spectres sont traités à laide dune fonction exponentielle 
(LB=0,2) et une correction de la ligne de base est effectuée. Les expériences avec le HA sont 
effectuées avec un temps de relaxation de 10s (2s pour les Pluronics), 64 scans afin dobtenir 
un bon rapport signal/bruit (32 scans pour les Pluronics), à une température de 353K (298K 
pour le Pluronic) 
IV.2.3 Rhéologie 
Le rhéomètre utilisé est un AR2000Ex de TA Instruments à géométrie cône-plan en 
acier (4 cm, 4°) . Le cône est soumis à une contrainte (couple) et lon mesure sa vitesse de 
rotation et la déformation engendrée. Ce rhéomètre permet des mesures en dynamique pour la 
détermination des propriétés viscoélastiques en imposant des contraintes sinusoïdales de 
faibles amplitudes. De plus, il permet de disposer à la fois dun plan Peltier pour les mesures 
nécessitant un contrôle précis de la température et dun plan en quartz permettant lirradiation 
UV de léchantillon au cours de la mesure (cf. figure 2). 
  
Figure 2 : Représentation schématique du rhéomètre AR2000Ex 
Mesures en mode dynamique 
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Les propriétés viscoélastiques dun matériau peuvent être déterminées par des 
sollicitations dynamiques. Léchantillon est soumis à une contrainte (ou déformation) qui 
varie de façon sinusoïdale en fonction de la fréquence imposée. La déformation résultante est 
une sinusoïde de même fréquence présentant un déphasage par rapport à la contrainte. Les 
équations correspondantes sont les suivantes : 
  	

  	
  
Où 
et 
sont les amplitudes maximales de la contraintes et de la déformation, 
la 
pulsation (rad.s-1) et 
le déphasage da la déformation par rapport à la contrainte.  
Le matériau peut être entièrement caractérisé par le module de rigidité complexe 
G*() qui est défini comme le rapport de la contrainte *(t) sur la déformation *(t). 
 


    
Où 
et 
sont respectivement la déformation et la contrainte complexe et 
est 
le module de rigidité complexe.  
Les deux modules déterminants sont G() et G(). La grandeur G() représente la 
réponse du matériau en phase avec la contrainte (ou déformation) appliquée, cest le module 
de stockage. Le terme G() est la réponse différée du matériau, cest le module de perte. 
Dans le cas dun solide élastique parfait :   

  



Dans le cas dun liquide visqueux newtonien :   

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Où  est la viscosité. 
Toutes les mesures dynamiques ont été réalisées dans le régime linéaire, domaine du 
matériau où les modules G et G sont indépendants de la contrainte imposée. Ce régime 
permet dobserver la dynamique du système dans sa structure dorigine et non pas dans une 
structure détruite par une trop forte contrainte. 
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Le régime linéaire a été déterminé en suivant lévolution de G et G en fonction de la 
déformation à une fréquence donnée, en loccurrence à 1 Hz. On relève ainsi le pourcentage 
de déformation pour lequel G et G sont constants. Cela a été réalisé pour chaque 
échantillon, aux différentes températures. Pour nos échantillons, la déformation permettant de 
travailler dans le régime linéaire nexcède pas 20% pour les HA-Pluronic, 3,5% pour les gels 
de HA-méthacrylate. 
Préparation des échantillons et procédure 
Les gels de HA-méthacrylate 
Le HA-méthacrylate est solubilisé dans un tampon PBS à la concentration désirée. On 
dépose 250 µL de la solution entre le quartz  et la géométrie (plan aluminium de 20 mm de 
diamètre). Le gap est ensuite réglé manuellement de telle sorte que le produit soit 
uniformément réparti. Ce gap est ensuite maintenu pendant lexpérience en contrôlant la force 
normale (égale à 0 ± 0,1 N). Léchantillon, après une période déquilibration de 1,5 minutes, 
subit une irradiation UV constante de 50 mW/cm2 pendant 20 minutes. Parallèlement, on 
mesure G et G pendant 43 minutes à une fréquence fixe de 1 Hz et une déformation fixe de 
3,5% (régime linéaire déterminé au préalable). Au bout de 23 minutes, lirradiation UV 
reprend pendant 5 minutes. 
Les systèmes thermogélifiants HA-Pluronic 
Le HA-Pluronic est solubilisé dans un tampon PBS à la concentration désirée. On 
dépose un volume suffisant (1,7 mL) sur le plan Peltier. On descend la géométrie (cône acier 
de 4 cm 4°) jusquau « zéro gap » (étalonnée automatiquement au préalable) autour de 
laquelle on dépose ensuite de lhuile de silicone, afin de palier tout problème dévaporation de 
leau de léchantillon. Après une période déquilibration de 2 minutes à 20°C, on mesure G 
et G à une fréquence fixe de 1 Hz et une déformation fixe de 20% (régime linéaire 
déterminé au préalable à 20, 35 et 50°C), tout en faisant varier la température de 20 à 50 °C 
puis de 50 à 20°C à raison de 1°C/minute. On laisse léchantillon au repos à 20°C pendant 2 
minutes puis on réitère la mesure. 
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IV.2.4 Chromatographie dexclusion stérique (SEC) 
Cette technique donne accès à des grandeurs physiques telles que les masses molaires 
moyennes, le rayon de giration ou encore la viscosité intrinsèque des échantillons. La 
technique consiste à fractionner léchantillon selon le volume hydrodynamique de ses 
constituants, puis à analyser les fractions à laide de différents détecteurs. 
Les polysaccharides à analyser sont solubilisés dans léluant à une concentration de 
0,5 ou 1 g/L (selon leur masse molaire supposée), puis filtrés à la seringue sur des membranes 
Millipore® de porosité 0,22 µm. Les solutions sont injectées à travers des colonnes (2 
colonnes en série Shodex OH pak) sur un appareil WATERS GPCV Alliance 2000. Le 
solvant utilisé est le nitrate de sodium 0,1 M. En sortie de colonne, la solution est analysée par 
3 détecteurs montés en série : 
- Un réfractomètre différentiel qui permet de déterminer la concentration de chaque 
fraction. 
- Un viscosimètre capillaire qui permet daccéder à la viscosité relative de chaque 
fraction. 
- Un appareil de diffusion de la lumière (cf. figure 3). 
La détermination de la concentration en polymère par réfractométrie permet de 
calculer la viscosité réduite red pour chaque fraction, qui peut être assimilée à la viscosité 
intrinsèque i du fait de la faible concentration en polymère. Lappareil de diffusion de la 
lumière DAWN DSP-F de la société Wyatt Technology Corporation permet daccéder à la 
masse molaire et au rayon de giration RG à partir de la méthode de Zimm, qui représente 
lévolution de KC/R() en fonction de sin2(/2). Le programme ASTRA assure le traitement 
des données pour obtenir les masses molaires moyennes en nombre et en masse. 
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Figure 3 : Représentation schématique de lappareillage de la chromatographie dexclusion stérique triple 
détection 
IV.3 Synthèses 
IV.3.1 Synthèse du dérivé HA-maléimide et addition du thiol 
Exemple de synthèse dun dérivé du HA porteur dune fonction maléimide (HA-
maléimide) de DS 15% à partir dun lot de HA de masse 200 kg.mol-1 
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Le hyaluronate de sodium de masse 200 kg.mol-1 (50 mg, 0,125 mmol) est solubilisé 
dans leau ultra-pure (20 mL) à température ambiante sous agitation magnétique dans un 
bécher. A cette solution, on ajoute 227 mg de chlorure de sodium NaCl préalablement 
solubilisé dans 6 mL deau ultra-pure, de telle sorte que finalement, [NaCl] = 0,15M et [HA] 
 C*  1,93 g/L. On ajoute ensuite successivement lamino-maléimide (sel de N-(2-
aminoéthyl)maléimide trifluoroacétate) (47,7 mg soit 1,5 équivalents par rapport au HA), le 
sulfo-NHS (sel N-Hydroxysulfosuccinimide de sodium) (27 mg soit 1 équivalent) et l EDC 
(N-(3-Diméthylaminopropyl)-N-éthylcarbodiimide hydrochlorure) (48 mg Soit 2 
équivalents). Au début de la réaction, le pH de la solution est ajusté à 4,75 avec une solution 
de HCl 0,5M puis contrôlé et régulièrement réajuster à 4,75 à laide dune solution de NaOH 
0,1M. La réaction est laissée sous vive agitation à température ambiante jusquà stabilisation 
du pH (environ 4 heures). Le milieu réactionnel est alors transféré dans une cellule 
dultrafiltration contenant une membrane de seuil de coupure égal à 10 kg.mol-1. On augmente 
le volume en ajoutant de leau ultrapure jusquà obtenir une concentration environ égale à 0,5 
C*. On procède alors à lultrafiltration jusquà ce que le perméat ait une conductivité proche 
de celle de leau ultrapure. 
Exemple daddition dun peptide GRGDS fonctionnalisé par un thiol sur un dérivé 
HA-maléimide de masse 200 kg.mol-1 
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Aussitôt après lultrafiltration, le dérivé HA-maléimide est transféré dans un bécher 
auquel on ajoute, sous agitation magnétique, la quantité de PBS 10X nécessaire. Le pH est 
alors de 7,4 et la concentration en HA proche de 0,3 C*. On ajoute ensuite la quantité de 
peptide GRGDS désirée, ici 0,15 équivalents par rapport au HA, soit 3,3 mg (MGRGDS = 578 
g.mol-1). Le mélange réactionnel est laissé sous agitation à température ambiante pendant 2h. 
On ajoute ensuite 2 équivalents dacide 3-mercaptopropionique et on laisse réagir une nuit. Le 
produit est ensuite purifié par ultrafiltration avec de leau ultra-pure puis lyophilisé et 
caractérisé par spectroscopie RMN 1H. Le degré de substitution en peptide GRGDS est de 13 
%. 
Rendement : 85% 
RMN
1
H (D2O, 400 MHz , 353K, (ppm)) : 1,71-1,83 ppm ((CH2)l et (CH2)m du 
peptide), 2,05 ppm ((CH3) du groupe acétamide du hyaluronane), 2,76-2,84 ppm ((CH2)a, 
(CH2)b, (CH2)g, h du peptide, (CH2)b de lAMP et (CH2)5 du maléimide), 2,88 ppm ((CH2)a de 
lAMP), 3,08 ppm ((CH2)n du peptide), 3,27-4,00 ppm (protons des sucres du squelette 
polysaccharidique, (CH2)j,k du peptide et (CH2)1, (CH2)2 et (CH2)4 du maléimide), 4,02 ppm 
((CH2)c, e du peptide et (CH)3 du maléimide), 4,39 ppm ((CH)d du peptide), 4,48 ((CH)i du 
peptide), 4,80 ((CH)f du peptide), 4,51 ppm (H-1 de lacide glucuronique), 4,65 ppm (H-1 de 
lunité N-acétylglucosamine). 
IV.3.2 Synthèse du dérivé HA-penténoate et addition du thiol 
Exemple de synthèse dun dérivé du HA porteur dune fonction penténoate (HA-
penténoate) de DS 20% à partir dun lot de HA de masse 200 kg.mol-1. 
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Le hyaluronate de sodium de masse 200 kg.mol-1 (0,30 g, 0,75 mmol) est solubilisé 
dans leau ultrapure (15 mL) à 4°C sous agitation magnétique pendant une nuit. Du DMF (10 
mL) est ensuite ajouté goutte à goutte jusquà obtenir un mélange eau/DMF (3/2, v/v). 
Lanhydride penténoïque (1 équivalent par rapport au HA) est alors ajouté soit 0,137 g (0,75 
mmol) tout en maintenant le pH entre 8 et 9 par ajout dune solution de NaOH 0,5M pendant 
4 heures. La réaction est ensuite maintenue sous agitation à 4°C pendant une nuit. On ajoute 
ensuite du NaCl à une concentration de 0,5M. Le polymère est ensuite précipité par ajout 
déthanol jusquà obtenir un mélange eau/éthanol (2/3 v/v). Après élimination du surnageant, 
le produit est rincé successivement par des mélanges eau/éthanol (3/7 1/4 1/9 v/v). Il est enfin 
à nouveau solubilisé dans leau ultra-pure pour une dernière purification par ultrafiltration. Le 
produit est ensuite lyophilisé et caractérisé par spectroscopie RMN 1H. Le degré de 
substitution est de 20 %. 
RMN
1
H (D2O, 400 MHz , 353K, (ppm)) : 2,04 ppm ((CH3) du groupe acétamide du 
hyaluronane), 2,42 ppm ((CH2)b de la chaîne penténoate), 2,51 ppm ((CH2)a de la chaîne 
penténoate), 3,2-3,9 ppm (protons des sucres du squelette polysaccharidique) , 4,48 ppm (H-1 
de lacide glucuronique), 4,65 ppm (H-1 de lunité N-acétylglucosamine), 5,11 ppm ((CH2)d
de la chaîne penténoate, 5,93 ppm ((CH)c de la chaîne penténoate). 
Exemple daddition de lacide 3-mercaptopropionique (AMP) sur un dérivé HA-
penténoate de DS 0,2 et de masse 200 kg.mol-1 
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Le dérivé HA-penténoate (0,030 g, 0,75 mmol) est solubilisé dans leau ultra-pure (2,7 
mL) pour être à une concentration finale de 10 g/L. On ajoute lacide 3-mercaptopropionique 
(AMP) à raison de 1 équivalent par rapport à lunité de HA  (0,75 mmol soit 65 µL). On 
ajoute ensuite 0,3 mL dune solution dIrgacure 2959 à 10 g/L dans le PBS 10X. On se 
retrouve donc avec une solution où le HA-penténoate est à 10 g/L, le PBS 1X et lIrgacure est 
à 1 g/L (ou 0,1%). Le mélange est alors irradié sous UV (365 nm) pendant 5 minutes à 
température ambiante. Le produit est ensuite purifié par ultrafiltration avec de leau ultrapure 
sur une membrane de seuil de coupure de 10 kg.mol-1, puis lyophilisé et enfin caractérisé par 
RMN 1H. Le DS obtenu en AMP est de 0,2 %, montrant que lefficacité de ce couplage est de 
100% (confirmé également par la disparition totale des signaux c et d du HA-penténoate). 
Rendement : 85% 
RMN
1
H (D2O, 400 MHz , 353K, (ppm)) : 1,66 ppm ((CH2)c de la chaîne 
penténoate-AMP), 1,75 ppm ((CH2)b de la chaîne penténoate-AMP), 2,03 ppm ((CH3) du 
groupe acétamide du hyaluronane), 2,49 ppm ((CH2)d de la chaîne penténoate-AMP), 2,65 
ppm ((CH2)a de la chaîne penténoate-AMP), 2,70 ppm ((CH2)f de la chaîne penténoate-AMP), 
2,84 ppm ((CH2)e de la chaîne penténoate-AMP), 3,2-3,9 ppm (protons des sucres du 
squelette polysaccharidique) , 4,48 ppm (H-1 de lacide glucuronique), 4,65 ppm (H-1 de 
lunité N-acétylglucosamine). 
IV.3.3 Fonctionnalisation du Pluronic F127 
i) Estérification avec lAMP 
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Dans un ballon, le Pluronic F127 (1g, 0,08 mmol) est solubilisé dans le 
dichlorométhane anhydre (20 mL). On ajoute successivement lAMP (2 équivalents molaires 
par rapport aux extrémités hydroxyle du Pluronic F127, soit 0,32 mmol, 28 µL), le DIC 
(N,N'-diisopropylcarbodiimide) (6 équivalents soit 0,96 mmol, 148  µL) et la DMAP (4-
Dimethylaminopyridine) (0,2 équivalents soit 0,032 mmol, 4 mg). On laisse la réaction opérer 
24h sous atmosphère dazote sous vive agitation. On évapore ensuite la dichlorométhane à 
lévaporateur rotatif. Le produit est repris dans 2 mL de dichlorométhane. On précipite alors 
le Pluronic par ajout déther diéthylique à 0°C sous vive agitation. Le produit est ensuite filtré 
sur fritté 5 et rincé plusieurs fois à léther diéthylique à 0°C. Le produit est ensuite séché à 
létuve à 25°C sous pression réduite (25 mbar). Le produit est ensuite caractérisé par RMN 1H 
dans le CDCl3. 
Rendement : 92 % 
Pourcentage dextrémités fonctionnalisées : 60 % 
RMN
1
H (CDCl3, 400 MHz , 298K, (ppm)) : 1,13 ppm ((CH3)g du groupe oxyde de 
propoylène(OP)), 2,85 ppm ((CH2)b  de lextrémité AMP), 3,15 ppm ((CH2)a  de lextrémité 
AMP), 3,39 ppm ((CH)e du groupe OP), 3,54 ppm ((CH2)f du groupe OP), 3,63 ppm ((CH2) c
et (CH2)d du groupe oxyde déthylène (OE)). 
ii) Amination et couplage peptidique de lAMP 
1 
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Dans un ballon bicol, le Pluronic F127 (1g, 0,08 mmol) est solubilisé dans le 
dichlorométhane anhydre dégazé (30 mL). Le ballon est surmonté dun réfrigérant. Sous 
agitation, on ajoute successivement du chlorure de 4-toluènesulfonyle (20 équivalents par 
rapport aux extrémités hydroxyle du Pluronic F127 soit 3,2 mmol soit 0,608 g), de la 
triéthylamine (48 équivalents soit 0,778 g soit 0,536 mL) et de la DMAP (0,4 équivalents soit 
7,8 mg). On place le dispositif sous azote et on laisse réagir 48h à 30°C. Le solvant est alors 
évaporé à lévaporateur rotatif et le produit est repris dans 2 mL de dichlorométhane. On 
précipite ensuite le Pluronic par ajout déther diéthylique à 0°C sous vive agitation. Le produit 
est ensuite filtré sur fritté 5 et rincé plusieurs fois à léther diéthylique à 0°C. Le produit est 
ensuite séché à létuve à 25°C sous pression réduite (25 mbar) puis caractérisé par RMN 1H 
dans le CDCl3. 
Rendement : 100 % 
Pourcentage dextrémités fonctionnalisées : 100 % 
RMN
1
H (CDCl 3, 400 MHz , 298K, (ppm)) : 1,13 ppm ((CH3)g du groupe oxyde de 
propoylène(OP)), 2,41 ppm ((CH3)h  de lextrémité 4-toluènesulfonyle), 3,39 ppm ((CH)e du 
groupe OP), 3,54 ppm ((CH2)f du groupe OP), 3,63 ppm ((CH2) c et (CH2)d du groupe oxyde 
déthylène (OE)), 7,32 ppm ((CH)a et (CH)a de lextrémité 4-toluènesulfonyle), 7,75 ppm 
((CH)b et (CH)b de lextrémité 4-toluènesulfonyle). 
2 
Dans un ballon bicol, le Pluronic modifié 1 est solubilisé dans le DMF anhydre (30 
mL). Le ballon est surmonté dun réfrigérant. On ajoute ensuite de lazotue de sodium (20 
équivalents par rapport aux extrémités tosyle, soit 3,2 mmol, 0,208 g). Le milieu réactionnel, 
sous azote, est alors porté à 80°C et laissé sous agitation une nuit. A la fin de la réaction, un 
précipité blanc sest formé : on filtre le produit sur du coton afin de léliminer. On évapore 
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ensuite le solvant puis le produit est repris dans 2 mL de DMF. On précipite ensuite le 
Pluronic par ajout déther diéthylique à 0°C sous vive agitation. Le produit est ensuite filtré 
sur fritté 5 et rincé plusieurs fois à léther diéthylique à 0°C. Le produit est ensuite repris dans 
de leau ultra-pure, purifié par ultrafiltration sur une membrane de seuil de coupure égal à 3 
kg.mol-1, lyophilisé et caractérisé par RMN 1H dans le CDCl3.
 Rendement : 70 % 
Pourcentage dextrémités fonctionnalisées : 100 % 
RMN
1
H (CDCl3, 400 MHz , 298K, (ppm)) : 1,13 ppm ((CH3)g du groupe oxyde de 
propoylène(OP)), 3,39 ppm ((CH)e du groupe OP), 3,54 ppm ((CH2)f du groupe OP), 3,63 
ppm ((CH2) c et (CH2)d du groupe oxyde déthylène (OE)). 
3 
Dans un ballon bicol, le Pluronic modifié 2 (660 mg) est solubilisé dans léthanol (30 
mL). On ajoute 15 mg de palladium sur charbon actif (10%). Le montage est mis sous azote 
avant de venir fixer un ballon dhydrogène sur le col du ballon. On chasse alors lazote avec 
lhydrogène puis on porte le milieu réactionnel sous vive agitation pendant une nuit. A la fin 
de la réaction, le produit est filtré sur célite puis le solvant est évaporé. Le produit est alors 
repris dans de leau ultra-pure, purifié par ultrafiltration sur une membrane de seuil de 
coupure égal à 3 kg.mol-1, lyophilisé et caractérisé par RMN 1H dans le CDCl3.
Rendement : 89 % 
Pourcentage dextrémités fonctionnalisées : 60 % 
RMN
1
H (CDCl3, 400 MHz , 298K, (ppm)) : 1,13 ppm ((CH3)g du groupe oxyde de 
propoylène(OP)), 2,96 ppm ((CH2)a de lextrémité NH2) 3,39 ppm ((CH)e du groupe OP), 
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3,54 ppm ((CH2)f du groupe OP), 3,63 ppm ((CH2) c et (CH2)d du groupe oxyde déthylène 
(OE)). 
4
Dans un ballon, le Pluronic modifié 3 (0,57 g soit 0, 045 mmol) est solubilisé dans le 
DMF anhydre (30 mL). On ajoute successivement de lHOBt (Hydroxybenzotriazole) (2 
équivalents par rapport aux extrémités du Pluronic, soit 0,18 mmol, soit 0,024 g), du DIC (4 
équivalent, 0,36 mmol soit 0,045 g) et de lAMP (1,3 équivalents soit 0,12 mmol soit 10,5 
µL). Le milieu réactionnel, sous azote, est laissé sous agitation 36h. A la fin de la réaction, on 
évapore le solvant puis le produit est repris dans 2 mL de DMF. On précipite ensuite le 
Pluronic par ajout déther diéthylique à 0°C sous vive agitation. Le produit est ensuite filtré 
sur fritté 5 et rincé plusieurs fois à léther diéthylique à 0°C, puis séché à létuve à 25°C sous 
pression réduite (25 mbar) et enfin caractérisé par RMN 1H dans le CDCl3.
Rendement : 90 % 
Rendement total : 56 % 
Pourcentage dextrémités fonctionnalisées : 60 % 
RMN
1
H (CDCl3, 400 MHz , 298K, (ppm)) : 1,13 ppm ((CH3)g du groupe oxyde de 
propoylène(OP)), 2,49 ppm ((CH2)b de lextrémité AMP), 2,80 ppm ((CH2)a de lextrémité 
AMP), 3,39 ppm ((CH)e du groupe OP), 3,54 ppm ((CH2)f du groupe OP), 3,63 ppm ((CH2) c
et (CH2)d du groupe oxyde déthylène (OE)). 
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iii) Couplage de la cystamine 
1 
On solubilise le Pluronic F127 (2g, 0.16 mmol) dans le dichlorométhane anhydre (30 
mL). On y ajoute de la triéthylamine (1,25 équivalents par rapport aux extrémités du Pluronic 
F127, soit 0,4 mmol soit 55 µL). Cette solution est alors ajoutée goutte-à-goutte, grâce à une 
ampoule de coulée à une solution de 4-Nitrophenyl chloroformate (3 équivalents, 0,96 mmol 
soit 0,192 g) dans 2ml de dichlorométhane, pendant 1 heure. Le mélange réactionnel est agité 
pendant 48 h à température ambiante. A la fin de la réaction, on évapore le solvant puis le 
produit est repris dans 2 mL de dichlorométhane. On précipite ensuite le Pluronic par ajout 
déther diéthylique à 0°C (200 mL) sous vive agitation. Le produit est ensuite filtré sur fritté 5 
et rincé plusieurs fois à léther diéthylique à 0°C, puis séché à létuve à 25°C sous pression 
réduite (25 mbar) et enfin caractérisé par RMN 1H dans le CDCl3.
Rendement : 96 % 
Pourcentage dextrémités fonctionnalisées : 62 % 
RMN
1
H (CDCl3, 400 MHz , 298K, (ppm)) : 1,13 ppm ((CH3)g du groupe oxyde de 
propoylène(OP)), 3,39 ppm ((CH)e du groupe OP), 3,54 ppm ((CH2)f du groupe OP), 3,63 
ppm ((CH2)c et (CH2)d du groupe oxyde déthylène (OE)), 7,35 ppm((CH)b et (CH)b de 
lextrémité nitrophényle), 8, 25 ppm ((CH)a et (CH)a de lextrémité nitrophényle). 
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2 
Au préalable, àn dissout du dichlorhydrate de cystamine (1g, 4.44mmol) dans 50 mL 
deau ultrapure. On dissout de la soude (2 équivalents soit 0,355 g) dans de leau ultra-pure et 
on mélange les deux solutions. On laisse agiter 2h et on lyophilise.  
Dans un ballon, on pèse le Pluronic modifié 1 (1,9g, 0,15 mmol), puis on ajoute 
successivement le DMF anhydre (30 mL), le LiCl anhydre (0,38g, 2%w/v), la cystamine (5 
équivalents par rapport aux extrémités du Pluronic soit 1.5 mmol, 0,23g) obtenue après la 
lyophilisation. Le ballon est agité à température ambiant pendant 67 h. A la fin de la réaction, 
on évapore le solvant puis le produit est repris dans 2 mL de DMF. On précipite ensuite le 
Pluronic par ajout déther diéthylique à 0°C (200 mL) sous vive agitation. Le produit est 
ensuite filtré sur fritté 5 et rincé plusieurs fois à léther diéthylique à 0°C, puis séché à létuve 
à 25°C sous pression réduite (25 mbar). Le produit est alors repris dans de leau ultrapure 
(30mL) quon dégaze avec de lazote pendant 20 minutes. On ajoute ensuite le  tris(2-
carboxyéthyl)phosphine (TCEP) (1,5 équivalents par rapport aux extrémité du Pluronic, soit 
0,44 mmol, 0,127 g). Le pH est ajusté à 5,2 avec une solution de soude 0,1 M et on laisse 
réagir 30 minutes sous agitation à température ambiante. A la fin de la réaction le pH est 
ajusté à 6,5. Le produit est alors purifié par ultrafiltration avec de leau ultra-pure sur une 
membrane se seuil de coupure 1 kg.mol-1. Le produit est ensuite lyophilisé et caractérisé par 
RMN 1H. 
Rendement : 65 % 
Rendement final : 62 % 
Pourcentage dextrémités fonctionnalisées : 41 % 
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RMN
1
H (CDCl3, 400 MHz , 298K, (ppm)) : 1,13 ppm ((CH3)g du groupe oxyde de 
propoylène(OP)), 2,7 ppm ((CH2)a de lextrémité cystamine), 3,39 ppm ((CH)e du groupe 
OP), 3,54 ppm ((CH2)f du groupe OP), 3,63 ppm ((CH2)c et (CH2)d du groupe oxyde 
déthylène (OE)). 
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Conclusions générales et perspectives 
Dans le cadre dun projet ANR visant à développer de nouveaux matériaux composites 
pour le comblement osseux, ce travail sétait fixé comme premier objectif de développer un 
adjuvant thermosensible à base de polysaccharide, gélifiant à 37°C. Dans une vision plus 
élargie, relative à la conception dhydrogels intelligents pour lingénierie tissulaire de los, 
lobjectif était de fonctionnaliser des hydrogels à base dacide hyaluronique avec des 
séquences peptidiques spécifiques favorisant lattachement, ladhésion et la prolifération de 
cellules osseuses. 
La première étape de ce projet a été le développement dune nouvelle méthode de 
modification de lacide hyaluronique par chimie thiol-clic. La voie de chimie choisie sinspire 
du concept de « chimie clic » permettant des réactions entre 2 blocs réactifs avec de très hauts 
rendements dans des conditions simples et douces, sans utilisations de catalyseurs. Elle 
consiste en laddition de Michaël dun thiol sur une fonction maléimide préalablement greffée 
le long de la chaîne de HA par couplage peptidique. Cette méthode sest avérée efficace pour 
un grand nombre de molécules, notamment des peptides RGD et le cholestérol, molécule 
pourtant imposante et hydrophobe. Le succès de cette méthode a été confirmé par RMN 1H et 
les degrés de substitution ont pu être déterminés avec précision pour les greffons hydrophiles. 
Le DS maximal en maléimide représente le facteur limitant. Il a été montré quil varie en 
fonction des masses molaires utilisées. Pour des molécules hydrophiles, la réaction du thiol 
sur le maléimide est totale et le DS peut être modulé en fonction des quantités ajoutées. Il a 
été montré que les conditions physiologiques employées par cette méthode nentraînent pas de 
dégradation de la chaîne principale. La chimie utilisée ne requiert pas de solvants ou produits 
particulièrement nocifs.  
Ces premiers travaux ont permis de greffer un peptide sélectionné spécifiquement pour 
interagir avec des ostéoblastes. Il sagit dune séquence de 15 acides aminés issue de la 
sialoprotéine osseuse (peptide BSP). Ce peptide a été greffé avec succès avec un DS de 0,5 et 
1 % sur des dérivés de HA méthacrylate photopolymérisables, développés et étudiés au 
laboratoire. Ces dérivés ont été caractérisés par RMN 1H avant photopolymérisation, 
permettant ainsi de connaître avec précision la quantité de peptide présente le long de la 
chaîne polymère. Ces dérivés ont ainsi permis la fabrication dhydrogels contenant le peptide 
greffé de manière covalente. Ces hydrogels ont été caractérisés par rhéologie afin de connaître 
leur module élastique, celui-ci atteignant 1500 Pa pour les études réalisées avec le peptide 
BSP. Une étude biologique a permis de constater lattachement et létalement de cellules 
préostéoblastes après 24h de culture en surface de ces hydrogels. Une étude en 3D, cest-à-
dire avec encapsulation de cellules (cellules stromales de moelle osseuse humaine (HBMSC)) 
à lintérieur du gel pendant la photopolymérisation a également été tentée. Elle a permis de 
constater que les hydrogels de HA contenant une séquence peptidique étaient tous dégradés 
par les cellules au bout de 7 jours, indépendamment de la présence de la séquence RGD 
spécifique à ladhésion cellulaire, et contrairement aux gels de HA seul. Toutefois, pour des 
raisons dordre expérimental,  les expériences menées nont pas permis dextraire et analyser 
les ARN messagers de ces cellules afin dobserver une éventuelle différenciation.  
Concernant ces hydrogels, il serait intéressant dadapter la technique dextraction des 
ARN messagers afin détudier plus en détails lévolution des caractéristiques des cellules qui 
y prolifèrent. Il serait également intéressant de greffer plusieurs types de peptides 
simultanément afin dobserver une éventuelle synergie. En effet le peptide BSP permet de 
favoriser avant tout ladhésion des cellules dans les premiers stades de la culture et il serait 
intéressant de greffer un deuxième peptide favorisant la différenciation de cellules ostéo-
progénitrices en ostéoblastes, autrement dit conférant une propriété dostéoinduction à 
lhydrogel.  
Au cours de ce travail, nous avons également mis au point un dérivé de HA 
thermogélifiant, au moyen de la chimie thiol-ène développée au sein de léquipe SMP. La 
première étape de ce travail était la fonctionnalisation dun polymère thermosensible, le 
Pluronic® F127, avec des extrémités thiols  par une méthode efficace et reproductible. 
Plusieurs voies de synthèses ont été étudiées présentant chacune leurs avantages et 
inconvénients. Le Pluronic F127 a finalement été modifié au maximum à 60 % de ses 
extrémités et greffé au HA dans des conditions optimisées pour permettre la stérilisation 
ultérieure du produit par filtration. Nous avons montré, par étude rhéologique,  lobtention de 
produits thermogélifiant présentant une température de transition sol-gel variant de 27 à 35°C 
selon les produits. Nous avons ensuite étudié les propriétés rhéologiques des différents 
produits obtenus et ainsi montré quil était possible de moduler la température de transition 
sol-gel et le module G à 37°C, en faisant varier différents paramètres tels que la masse 
molaire du HA utilisé ou sa concentration. Une étude biologique en 2D a été menée avec un 
HA réticulé par un PEG dans le but de mimer la structure chimique dun HA-Pluronic. Ces 
résultats sont encourageants mais ne permettent pas de prédire précisément le comportement 
des cellules sur des gels de HA-Pluronic, qui sont, contrairement aux gels HA-PEG réticulés 
chimiquement, des gels physiques obtenus par auto-association en chauffant le matériau. 
Afin de faciliter lobtention de ces dérivés de HA thermosensibles, il serait intéressant 
de travailler avec dautres polymères que le Pluronic F127 présentant une température de 
transition équivalente. En effet, la fonctionnalisation de ses extrémités à 100 %  sest avérée 
impossible et probablement due à sa masse molaire importante. Il serait donc intéressant 
dessayer dautres polymères thermosensibles, de masse molaire plus faible par exemple. 
Enfin, le plus grand challenge pour létude de ces HA thermosensible sera la mise au 
point de conditions adéquates pour leur évaluation biologique en 3D. Lidée serait de 
solubiliser le HA thermosensible stérilisé directement dans le milieu de culture et dy ajouter 
les cellules avant de placer le tout à 37°C. On obtiendrait ainsi des cellules encapsulées dans 
le gel sans avoir à rajouter du milieu de culture, qui diluerait le gel dans le cas contraire. De 
plus, comme pour le cas des gels de HA-méthacrylate, une méthode adéquate dextractions 
des ARN messagers serait requise.     
